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Izvleček
Slikanje z magnetno resonanco je od svojih začetkov, do danes doživelo močan raz-
mah v razvoju novih tehnik slikanja in aplikacij metod za klinično diagnostiko.
Statična magnetna polja po do sedaj znanih raziskavah ne škodujejo človeškemu
telesu, slikanje prav tako ne povzroča ionizirajočega sevanje, zato je slikanje z ma-
gnetno resonanco za človeka neškodljivo.
Ena od naprednejših slikovnih metod, ki se uporablja tudi v kliničnih preiskavah, je
slikanje anizotropne difuzije v vzorcih. V mnogih tkivih je namreč difuzija vodnih
molekul anizotropna. Tipičen primer tega so živčna vlakna, kjer je difuzija hitrejša
vzdolž vlaken, kot pa v prečni smeri na vlakna. Z merjenjem hitrosti difuzije v
različnih smereh prostora lahko določimo smer najhitrejše difuzije in tako tudi smer
vlaken. Če poznamo hitrost difuzije v vsaj šestih različnih smereh prostora, lahko
podatke uporabimo tudi za izračun difuzijskega tenzorja.
V tem delu najprej preučimo vpliv difuzije na signal magnetne resonance (MR)
in osnove merjenja navidezne difuzijske konstante z metodo pulznih gradientov
(PGSE). Opišemo implementacijo metode PGSE na sistemu za prostorsko visoko
ločljivo MR slikanje na Inštitutu Jožef Stefan, v Laboratoriju za slikanje z magnetno
resonanco in izmerimo navidezne difuzijske konstante vzorcev različnih rastlinskih
tkiv in vode. Na koncu slikovno metodo razširimo v 3D in slikamo difuzijski tenzor
(DTI) vzorca mišjih možganov ter s pomočjo implementacije algoritma za izračun
difuzijskega tenzorja, prikažemo usmerjenost živčnih vlaken v mišjih možganih. V
delu preučimo tudi odvisnost napake izračunanih difuzijskih tenzorjev od števila in
smeri različnih difuzijskih gradientov, ter analiziramo vpliv notranjih induciranih
gradientov magnetnega polja na meritev navideznih difuzijskih konstant vode.
Ključne besede: slikanje z magnetno resonanco, difuzijsko uteženo slikanje,
difuzijski tenzor, navidezna difuzijska konstanta, PGSE, DWI, DTI, FA, ADC, ani-
zotropna difuzija, živčna vlakna
PACS: 87.59.Pw

Abstract
MRI - Nuclear magnetic resonance imaging has since its beginnings, to present time
developed significantly, which can be seen also in new imaging techniques and their
applications in clinical diagnostics. Static magnetic fields are harmless to human
body and MRI also does not produce any ionizing radiation. Therefore, MRI is
considered harmless to humans.
One of important and frequently used MR imaging methods is imaging of anisotro-
pic diffusion. Many tissues show anisotropic diffusion of water molecules. Typical
example of anisotropic tissue are nerve fibers, where diffusion is faster in direction
parallel to fibers than in direction perpendicular to fibers. Measuring diffusion con-
stants in different directions enables us to find the direction of fastest diffusion and
therefore fiber direction. If we measure diffusion in at least six different directions
in space, we can use the data to calculate the diffusion tensor.
In this thesis, we first study the effect of diffusion on the MRI signal and the basics
of measuring Apparent Diffusion Coefficients (ADC) with the imaging method of
Pulsed Gradient Spin Echo (PGSE). Firstly, we implement PGSE on a system for
high spatial resolution MR imaging at Jožef Stefan Institute and measure ADC of
different plant samples and of water. Secondly, we upgrade the implemented method
to Diffusion Tensor Imaging (DTI) in 3D and use the method to measure DTI of
mouse brain. Finally, we implement an algorithm for diffusion tensor calculation
and show orientation of nerve fibers in mouse brain. In the thesis we also analyze
how errors of diffusion tensor calculation depend on the selection of the number
and direction of different diffusion gradients. We also analyze influence of induced
internal magnetic field gradients on the precision of ADC measurments.
Keywords: magnetic resonance imaging, diffusion weighted imaging, diffusion te-
snor, ADC, PGSE, DWI, DTI, FA, ADC, anisotropic diffusion, nerve fibers
PACS: 87.59.Pw
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Poglavje 1
Osnove magnetne resonance
1.1 Jedrski magnetni moment in spin jedra
Po raziskavah jedra v prejšnjem stoletju se je izkazalo, da ima večina jeder poleg
tirne vrtilne količine tudi intrinzično lastnost - lastno vrtilno količino oziroma spin
I, ki izvira iz spina protonov in nevtronov, ki jedro sestavljajo. Vrednosti spina
jedra so odvisne od števila protonov in nevtronov v jedru in sicer:
• Celo številski spin (I = 1, 2, 3, ..) če je število protonov in število nevtronov
liho.
• Polovični spin (I = 1/2, 3/2, 5/2, ...), če je vsota števila protonov in nevtronov
liho število.
• I = 0, če je število nevtronov in protonov sodo.
Neničelen spin imajo torej jedra, ki imajo liho število nevtronov/protonov [2]. Za
osnovna stanja jeder velja, da je njihova vrtilna količina enaka Γ = ~I.
Posledica vrtilne količine jeder je, da imajo jedra dipolni magnetni moment µ,
ki ga lahko povežemo z lastno vrtilno količino preko enačbe
µ = γΓ, (1.1)
kjer je γ giromagnetno razmerje in je odvisno od posameznega jedra. Giromagnetna
razmerja in zastopanost jeder v naravi, ki so zanimiva za biomedicinsko slikanje, so
prikazana v tabeli 1.1 spodaj
11
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Izotop Zastopanost
v naravi [%]
Spin
jedra
Giro-
magnetno
razmerje
[107 1
Ts
]
Kvadrupolni
moment
[1028 C
m2 ]
Resonančna
frekvenca
pri 11.7 T
[MHz]
1H 99,98 1/2 26,7519 0 500,000
2H 1, 5 · 10−2 1 4,1066 2, 8 · 10−3 76,753
13C 1,108 1/2 6,7283 0 125,721
17O 3, 7 · 10−2 5/2 3,6279 2, 6 · 10−2 67,784
19F 100 1/2 25,181 0 470,385
31P 100 1/2 10,841 0 202,404
Tabela 1.1: Giromagnetna razmerja in zastopanost jeder, ki so zanimiva za biome-
dicinsko slikanje. Vir [3].
Največje giromagnetno razmerje ima vodikov izotop 1H (proton), hkrati tudi
skoraj 100% zastopanost v naravi, zaradi tega se v večini primerov pri slikanju s
magnetno resonanco, uporablja magnete pri resonančni frekvenci protonov [1].
Kvantnomehansko spin zapišemo, kot operator Iˆ, hkrati pa velja, da lahko obe-
nem poleg velikosti spinske vrtilne količine poznamo le njeno projekcijo na os z,
Iˆz
Iˆ|ψ〉 =
√
(I(I + 1))|ψ〉, (1.2)
Iˆz|ψ〉 = m|ψ〉, (1.3)
pri čemer je I spinsko kvantno število in m kvantno število za projekcijo spina jedra,
ki ga imenujemo tudi magnetno kvantno število in lahko zavzame 2I + 1 različnih
vrednosti. Te vrednosti so lahko m = −I,−I + 1, ..., I − 1, I. Za primer vodika v
osnovnem stanju velja, da je I = 1/2, m = +1/2,−1/2 [2].
1.1.1 Kvantna slika jedra v magnetnem polju
Jedra oziroma jedrski magnetni momenti µ reagirajo z magnetnim poljem, kar lahko
opišemo s Hamiltonovim operatorjem
Hˆ = −µ ·B. (1.4)
Statično magnetno polje pri eksperimentih NMR po navadi kaže v smeri osi z. V
tem primeru lahko Hamiltonov operator (1.4), s pomočjo enačbe (1.3) zapišemo kot
Hˆ = −γ~B0Iˆz. (1.5)
Hamiltonov operator zgoraj predstavlja interakcijo med jedrom in statičnim zuna-
njim magnetnim poljem B0, ki jo imenujemo Zeemanova interakcija [2]. Lastne
vrednosti Hamiltonovega operatorja lahko zapišemo kot
Em = −γ~mB0. (1.6)
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Osnovno stanje jedra s spinom I, se v statičnem magnetnem polju razcepi na 2I + 1
energijskih nivojev, ki so med seboj enako razmaknjeni. Takšen razcep se imenuje
Zeemanov razcep [1].
Za primer vodikovega izotopa 1H, ki ima spinsko vrtilno količino enako I = 1/2
in magnetno kvantno število m = +1/2,−1/2, se osnovno energijsko stanje jedra
razcepi na dva energijska nivoja, ki sta med seboj razmaknjena za ∆E = γ~B0 in
ju imenujemo Zeemanova nivoja [2].
Slika 1.1: Prikaz Zeemanove interakcije ob prisotnosti magnetnega polja B0 za pri-
mer jedra s spinom I = 1/2. Ponazorjena je tudi preferenčna smer spinov, ki se ob
prisotnosti magnetnega polja, neto orientirajo v smeri magnetnega polja - nekaj več
jeder ima orientacijo v smeri magnetnega polja, kot v nasprotni smeri [4].
Za prehode med Zeemanovimi energijskimi nivoji, potrebujemo interakcijo, ki
lahko povzroči prehode med njimi (spektralna absorpcija). Ta interakcija mora biti
časovno odvisna s frekvenco ω0, saj velja
∆E = ~ω0, (1.7)
ω0 = γB0. (1.8)
Frekvenco ω0 imenujemo Larmorjeva frekvenca. Za prehode tipično uporabimo vr-
teče se magnetno polje B1, ki se vrti s frekvenco ω0 in je pravokotno na statično
magnetno polje B0, kar bomo podrobno obravnavali v poglavju 1.1.3.
Signal NMR je posledica različne zasedenosti stanj med Zeemanskima energijskima
nivojema pri končni temperaturi. Boltzmannova porazdelitev nam pove, kakšna je
verjetnost za to, da je delec v stanju z energijo Em [1]. Porazdelitev je sorazmerna
s e−
Em
kBT , kjer je kB Boltzmannova konstanta in T absolutna temperatura. Zapišemo
lahko razmerje ravnovesne zasedenosti stanj s pomočjo številskih gostot spinov
n− 12
n+12
,
kjer n+ 12 označuje številsko gostoto spinov na nižjem energetskem nivoju (m = +1/2)
in n− 12 številsko gostoto spinov na višjem energetskem nivoju (m = −1/2)
n− 12
n+ 12
= e−∆E/kBT . (1.9)
Iz zgornje enačbe sklepamo, da je v ravnovesnih pogojih, nekaj več spinov jeder
usmerjenih v smeri magnetnega polja. Pri sobni temperaturi in tipičnih gostotah
magnetnega polja B0 ≈ 2, 35T je razmerje za vodikova jedra r ≈ 1000000 : 1000016
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[3]. Uvedemo magnetizacijo M , ki je definirana, kot vsota magnetnih dipolnih
momentov na enoto prostornine
M =
∑
iµi
V
(1.10)
Zapišemo lahko
M =
(
n+ 12
− n− 12
)
µ. (1.11)
Če združimo enačbi (1.9) in (1.11), lahko izpeljemo ravnovesno magnetizacijo vzorca
M0 pri statičnem magnetnem polju B0 [4]
M0 =
B0γ
2~2
4kBT
n, (1.12)
kjer n predstavlja številsko gostoto protonov znotraj vzorca. Za splošno jedro s
velikostjo spinske vrtilne količine I, pa velja
M0 =
nγ2~2B0I(I + 1)
3kBT
. (1.13)
Iz enačbe za ravnovesno magnetizacijo M0 se vidi, da so pri NMR eksperimentih
potrebna zelo močna magnetna polja (B0 ≈ 1T ), saj je ravnovesna magnetizacija
sorazmerna magnetnem polju B0 in obratno sorazmerna temperaturi.
1.1.2 Klasična slika jedra v magnetnem polju
Da bi boljše razumeli signal NMR, v nadaljevanju opišemo povprečno jedro v sis-
temu, s pomočjo klasične slike. V magnetnem polju B na jedro deluje navor M ,
zaradi magnetnega dipolnega momenta jedra.
M = µ×B (1.14)
Zaradi navora se spremeni vrtilna količina jedra
dΓ
dt
= γΓ×B, (1.15)
ki jo po množenju enačbe z giromagnetnim razmerjem prepišemo v
dµ
dt
= γµ×B. (1.16)
Če naredimo vsoto po vseh jedrih in delimo z prostornino v kateri se nahajajo, lahko
zgornjo enačbo zapišemo kot časovno spreminjanje magnetizacijeM (opozarjam, da
je oznaka za navor enaka, kot za magnetizacijo)
dM
dt
= γM ×B, (1.17)
Enačba zgoraj nam opisuje časovno spreminjanje jedrske magnetizacije pod vpli-
vom magnetnega polja. Rešitev poiščemo v vrtečem se koordinatnem sistemu, ki se
vrti s frekvenco ωr okoli osi z in katerega osi bomo označili z x′, y′, z′, bazne vektorje
pa kot i′, j′,k′. Magnetizacijo in njen časovni odvod lahko zapišemo kot
M = Mxi′ +My′j ′ +Mz′k′, (1.18)
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dM
dt
= dMx
′
dt
i′ + dMy
′
dt
j′ + dMz
′
dt
k′ +Mx′
di′
dt
+My′
dj ′
dt
+Mz′
dk′
dt
. (1.19)
Zapišemo časovne odvode baznih vektorjev, ki se glede na laboratorijski koordinatni
sistem vrtijo s frekvenco ωr = ωrk′ = ωrk:
di′
dt
= ωr × i′ dj
′
dt
= ωr × j ′ dk
′
dt
= ωr × k′. (1.20)
Časovni odvod magnetizacije lahko torej zapišemo kot
dM
dt
=
(
dM
dt
)
r
+ ωr ×M , (1.21)
kjer
(
dM
dt
)
r
predstavlja odvod magnetizacije v rotirajočem se koordinatnem sistemu.
Zgornja zveza nam tudi podaja zvezo med rotirajočem se in mirujočim (laboratorij-
skim) koordinatnem sistemu. Če združimo enačbi (1.17) in (1.21) dobimo enačbo
(
dM
dt
)
r
= γM ×Beff; Beff = B + ωr
γ
, (1.22)
ki ima enako obliko, kot enačba (1.17), le da moramo namesto magnetnega polja B
uporabiti efektivno magnetno polje Beff [1].
Recimo da imamo statično magnetno poljeB0 = B0k. Če se vrteči se kordinatni sis-
tem vrti z frekvenco ωr = −B0γ, bo magnetizacija v vrtečem se sistemu mirovala saj
bo takrat
(
dM
dt
)
r
= 0. V vrtečem se koordinatnem sistemu je efektivno magnetno
polje enako 0. Hkrati drži, da v laboratorijskem sistemu magnetizacija precesira s
frekvenco ω = −B0γ = ω0 okrog osi z . Tej frekvenci rečemo Larmorjeva frekvenca.
Giromagnetno razmerje za vodik 1H znaša γ/2pi = 42, 6MHz/T. Za velikosti go-
stote magnetnih polj nekaj T, je frekvenca precesije jeder tako v radiofrekvenčnem
območju (RF) [4].
1.1.3 Vpliv kratkotrajne visokofrekvenčne motnje
Oglejmo si sedaj rešitev enačbe (1.17), če dodamo poleg statičnega magnetnega
polja B0 še dodatno visokofrekvenčno magnetno polje, ki ga zapišemo v vrtečem se
koordinatnem sistemu kot B1 = B1i′(
dM
dt
)
r
= γM ×B1, (1.23)
kar pomeni da imamo opravka z novo precesijo okoli osi x′ v vrtečem se koordina-
tnem sistemu (slika 1.2). Magnetizacija zato začne precesirati okoli osi x′, velikost
kota odmika magnetizacije od osi z θ, zapišemo kot produkt Larmorjeve frekvence
precesije in časa trajanja RF sunka
θ = ω1tp = γB1tp. (1.24)
15
Poglavje 1. Osnove magnetne resonance
Slika 1.2: Po vklopu vrtečega se magnetnega polja B1, magnetizacija precesira okoli
osi x′ v vrtečem se koordinatnem sistemu x′, y′, z′.
Če bosta čas trajanja tp in amplituda ravno takšna, da bo kot θ = pi/2, lahko
magnetizacijo obrnemo za 90◦ okoli osi x′. Tak RF sunek zato imenujemo 90◦ RF
sunek. V poskusih z magnetno resonanco pogosto uporabljamo tudi dvakrat daljše
RF sunke, ki zasučejo magnetizacijo za 180◦. Tak sunek po analogiji imenujemo
180◦ RF sunek. Zgornja enačba 1.24 je osnova za pulzni NMR [5].
V splošnem frekvenca vrtečega se magnetnega polja B1 ni točno enaka frekvenci
jedrske precesije ω0, temveč ωr. Enačbo (1.22) v tem primeru zapišemo kot
(
dM
dt
)
r
= γM ×
(
B0 +
ωr
γ
+B1
)
. (1.25)
Če v zgornjo enačbo vstavimo ω0 = −γB0, pridemo do zveze
(
dM
dt
)
r
= γM ×
(
ωr − ω0
γ
+B1
)
. (1.26)
Če velja ωr 6= ω0, pravimo, da smo izven resonance. V tem primeru se jedrski
spini ne bodo vrteli okoli osi x′ (smer polja B1), temveč okoli osi, ki ima smer
efektivnega polja Beff =
(
ωr−ω0
γ
+B1
)
(slika 1.3). Pogoju, ko je ωr = ω0, pravimo
resonanca. Da lahko vzbudimo transverzalno magnetizacijo, je potrebno zagotoviti,
da je γB1  |ω0 − ωr|.
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Slika 1.3: Precesija magnetizacije okoli osi smeri magnetnega polja Beff =(
ωr−ω0
γ
+B1
)
, s frekvenco ωeff = Beffγ za izven resonančni primer, v vrtečem se
sistemu x′, y′, z′ [1].
1.2 Relaksacijski časi
1.2.1 Spinsko - mrežna relaksacija T1
Enačba jedrske precesije (1.17), velja za sistem izoliranih jeder, ki se ne čutijo med
seboj, prav tako ne reagirajo s kristalno mrežo. Za popolnoma izolirana jedra bi
veljalo, da se po njihovi vstavitvi v magnetno polje, ne bi mogla vzpostaviti jedrska
magnetizacija, saj jedra ne bi mogla oddati energije mreži in tako preiti v stanje z
nižjo energijo. V realnosti se projekcija magnetizacije v smeri z po vstavitvi vzorca
v magnetno polje kot tudi, po pulzu pi/2, vrača eksponentno v ravnovesno stanje z
relaksacijskim časom T1, ki ga imenujemo spinsko - mrežni relaksacijski čas,
Mz(t) = Mz(0)
(
1− exp
(
− t
T1
))
. (1.27)
Pojav imenujemo spinsko - mrežna relaksacija in je posledica izmenjave energije
z mrežo in sicer pri tem procesu jedra nekoliko ’segrejejo’ kristalno mrežo [1]. V
diferencialni obliki lahko enačbo relaksacije zapišemo kot
dMz
dt
= M0 −Mz
T1
. (1.28)
Hitrost spinsko - mrežne relaksacije je različna in odvisna od snovi. V tekočinah
je spinsko - mrežna relaksacija mnogo hitrejša (npr. od nekaj 100 milisekund, do
nekaj sekund), kot v trdnih vzorcih (lahko tudi nekaj ur) [4].
1.2.2 Spinsko - spinska relaksacija T2
Magnetizacijo s pi/2 pulzom zasučemo v ravnino x − y. Zaradi dipolnih interakcij
med magnetnimi dipolnimi momenti jeder, jedra v ravnini x− y s časom, izgubljajo
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enotno fazo precesije in se raztresejo po polarnem kotu - pravimo, da se izgublja
koherenca faz spinov. Projekcija magnetizacije na ravnino x− y, zato eksponentno
upada z časom T2
Mxy(t) = Mxy(0) exp
(
− t
T2
)
, (1.29)
kjer T2 imenujemo spinsko - spinski relaksacijski čas, saj je posledica interakcij med
magnetnimi dipolnimi momenti jeder, ki povzročajo lokalna magnetna polja in zato
vplivajo na fluktuacije Larmorjeve frekvence. V diferencialni obliki lahko zapišemo
dMxy
dt
= −Mxy
T2
. (1.30)
Celotna energija magnetnih momentov se za razliko od spinsko - mrežne relaksacije,
pri spinsko - spinski relaksaciji ne spremeni, saj jedra zaradi različne hitrosti precesije
zgolj izgubljajo koherenco faz. Za razliko od spinsko - mrežne relaksacije, so v
trdnih snoveh relaksacijski časi mnogo krajši (velikostni red ene mikrosekunde), kot
v tekočinah (velikostni red ene sekunde) [4].
Tkivo T2[ms] T1[ms] T1[ms] T1[ms]
Gostota magnetnega polja [T] 1,5 1,0 0,2
siva možganovina 101 921 813 495
bela možganovina 92 787 683 390
možganska tekočina 1500 3000 2500 1200
jetra 43 493 423 229
vranica 62 782 683 400
ledvica 58 652 589 395
mišica 47 868 732 372
Tabela 1.2: Relaksacijski časi bioloških tkiv pri gostoti magnetnega polja B0 = 1, 5T .
Izkaže se, da je spinsko - mrežna relaksacija odvisna tudi od gostote magnetnega
polja in sicer karakteristični čas T1 raste z gostoto magnetnega polja [3].
1.2.3 Blochove enačbe
Osnovni enačbi precesije (1.17), dodamo oba relaksacijska člena (1.30) in (1.28), ter
zapišemo sistem enačb po komponentah
dMx(t)
dt
= γ(M×B)x − Mx(t)
T2
,
dMy(t)
dt
= γ(M×B)y − My(t)
T2
,
dMz(t)
dt
= γ(M×B)z − Mz(t)−M0
T1
.
(1.31)
Zgornji sistem enačb imenujemo Blochove enačbe in opisujejo spreminjanje magne-
tizacije pod vplivom poljubnega magnetnega polja B(t).
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1.2.4 Nehomogenosti magnetnega polja
Ker magnetno polje v praksi nikoli ni povsem homogeno, imamo v vzorcu vedno
krajevna odstopanja magnetnega polja δB0 od povprečne vrednosti magnetnega po-
lja B0 po celotnem vzorcu. Zaradi nehomogenosti magnetnega polja, nam projekcija
magnetizacije v x−y ravnini, po pi/2 pulzu razpada hitreje, kot bi zgolj zaradi spin-
sko - spinske relaksacije. Po pi/2 pulzu transverzalna magnetizacija Mxy ne pada z
časom T2, ampak z krajšim časom T ∗2 , za katerega velja
1
T ∗2
= 1
T2
+ γ
√
〈δB20〉. (1.32)
1.2.5 Zajem signala
Signal pri MR eksperimentih zajemamo s pomočjo sprejemnih tuljav, ki so obču-
tljive na spreminjanje magnetizacije v x − y ravnini, tako da se v njih inducira
napetost. Inducirana napetost je posledica precesije magnetnih dipolnih momentov
jeder oz. magnetizacije vzorca po RF pulzu, ki vzbudi magnetizacijo v transverzalni
ravnini. Inducirana napetost oscilira z Larmorjevo frekvenco, zaradi T2 relaksacije in
nehomogenosti magnetnega polja v vzorcu, s časom pada in sicer s karakterističnim
časom T ∗2 . Takšen signal imenujemo signal proste precesije (FID - free induction
decay) in je prikazan na sliki 1.4 [1].
Slika 1.4: Amplituda signala proste precesije FID pada eksponentno z relaksacijskim
časom T ∗2 . Opazimo, da je spekter razširjen okoli Larmorjeve frekvence ω0, kar je
posledica eksponentnega upada FID signala s časom.[3].
Pri meritvah s pomočjo fazno občutljive detekcije merimo imaginarni in realni
del signala. Celoten signal S izračunamo, kot absolutno vrednost realnega in ima-
ginarnega dela signala
S =
√
S2RE + S2IM , (1.33)
kjer je S magnituda signala, SRE realni del signala in SIM imaginarni del signala.
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Poglavje 2
Slikanje z magnetno resonanco
V prejšnjem poglavju smo se ukvarjali s vzbuditvijo magnetizacije (signala) celo-
tnega vzorca v statičnem homogenem magnetnem polju B0. Za slikanje z MR želimo
v signal vsakega dela vzorca zakodirati informacijo o prostorski lokaciji iz katere iz-
vira ta signal. To lahko dosežemo z gradientnim magnetnim poljem, in sicer lahko
zapišemo
Bz = B0 +G · r, (2.1)
kjer je Bz = Bz(r) gostota magnetnega polja na lokaciji r inG gradient magnetnega
polja (sprememba magnetnega polja na enoto dolžine, v tipičnih enotah mT
m
). Pri
MR slikanju se uporabljajo gradientna magnetna polja v pulzih. Uporabljamo tri
različna gradientna magnetna polja, ki se med seboj ločijo po smereh naraščanja
magnetnega polja. Te so med seboj paroma pravokotne in imajo smeri v treh glavnih
ortogonalnih smereh laboratorijskega sistema x, y, z. Gradientna magnetna polja
ustvarimo s pomočjo t.i. gradientnih tuljav; za vsako smer gradienta magnetnega
polja uporabljamo posebno tuljavo [4].
2.1 Slikanje v eni dimenziji
V vzorcu po vzbuditvi transverzalne magnetizacije s pi/2 pulzom ustvarimo neho-
mogeno magnetno polje tako, da vklopimo gradient v eni od smeri laboratorijskega
sistema, npr. v x in pričnemo zajemati signal. Spini jedra med zajemom signala
precesirajo s krajevno odvisnimi Larmorjevimi frekvencami
ω(x) = ω0 + γGxx, (2.2)
kjer je Gx velikost t.i. bralnega gradienta v eni od smeri laboratorijskega sistema
naprave.
Za začetek zapišemo 1D signal S(t), za vzorec, ki ima krajevno odvisno gostoto
protonov ρ(r) in se nahaja v homogenem magnetnem polju
S(t) =
∫
ρ(r) exp (−iω0t) dr. (2.3)
Pri tem zapisu signala obravnavamo jedra kot, da so med seboj izolirana in zato
niso podvržena jedrski relaksaciji. Spekter signala F (ω) je seveda spektralna črta pri
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Larmorjevi frekvenci ω0 in ga lahko izračunamo s pomočjo Fourierove transformacije
F (ω) =
∫
dt exp(iωt)
∫
drρ(r) exp (−iω0t) =
=
∫
drρ(r)
∫
dt exp (i (ω − ω0) t) = S02piδ (ω − ω0) .
(2.4)
Za primer nehomogenega magnetnega polja v smeri x, signal zapišemo kot
S(t) =
∫
ρ(r) exp (−i [ω0 + γGxx] t) dr, (2.5)
izpeljemo pa lahko tudi Fourierovo transformacijo signala [3]
F (ω) =
∫
dxρx(x)2piδ (ω − ω0 − γGxx) = 2pi
γGx
ρx
(
ω − ω0
γGx
)
. (2.6)
Iz zgornje enačbe opazimo, da se spekter razširi in predstavlja projekcijo gostotne
porazdelitve jeder na os x, kar prikazuje slika 2.1. S pomočjo slikanja več različnih
projekcij in Radonove transformacije, so leta 1973 rekonstruirali prvo 2D MRI sliko
[6].
Slika 2.1: Prikaz spektra signala dveh homogenih valjev, pri homogeni gostoti ma-
gnetnega polja (A) in nehomogeni gostoti magnetnega polja v x smeri, ki jo ustva-
rimo z gradientom magnetnega polja (B). Opazimo, da v kolikor uspemo izmeriti
spekter signala, lahko s takšno metodo izmerimo 1D projekcijo gostote vzorca. Vir
[3].
2.2 Rekonstrukcija MR slike v dveh dimenzijah
Slika MR za 2D primer predstavlja sliko zajete transverzalne magnetizacije vzorca v
x− y ravnini. V tem primeru potrebujemo dva gradienta magnetnega polja v smeri
x (bralni gradient) in v smeri y (fazni gradient). Recimo, da je ploskovna gostota
protonov v vzorcu enaka I(x, y). Potem lahko signal MR, zapišemo kot prispevek si-
gnalov vseh ploskovnih elementov dS(t) = I(x, y)e−iω0t−iγGxxt−iγGyyt′dxdy na mestu
(x, y) in sicer
S(t) =
∫∫
I(x, y)e−iω0t−iγGxxt−iγGyyt′dxdy, (2.7)
kjer je Gx gradient v smeri x, Gy gradient magnetnega polja v smeri y, t čas vklopa
Gx in t′ čas vklopa Gy. Faktor e−iω0t opisuje precesijo spinov z Larmorjevo frekvenco
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in ga lahko pri zajemanju signala s kvadraturno detekcijo, odstranimo s pomočjo
strojne opreme [1]. Definiramo kx = γGxt in ky = γGyt′ in enačbo (2.7) prepišemo
v
S (kx, ky) =
∫∫
I(x, y)e−ikxx−ikyydxdy. (2.8)
Opazimo, da je 2D signal MR zajet v tako imenovanem k-prostoru, pravzaprav Fou-
rierova transformiranka ploskovne gostote protonov I(x, y). Ploskovno gostoto lahko
izračunamo s pomočjo 2D inverzne Fourierove transformacije in tako rekonstruiramo
sliko
I(x, y) = FT−1 [S (kx, ky)] =
1
(2pi)2
∫∫
S (kx, ky) e+ikxx+ikyydkxdky. (2.9)
Enačba (2.8) predstavlja zvezo med k in r prostorom. Frekvenčnega prostora (k-
prostora) v praksi ne moremo zajemati zvezno, zato se uporablja diskretna 2D Fou-
rierova transformacija
I (mx,my) =
1
N2
∑
nx
∑
ny
S (nx, ny) e
2pii
N
(mxnx+myny), (2.10)
kjer N označuje dimenzijo matrike slike v x in y smeri, mx,my diskretno prostorsko
koordinato slikovne točke, nx, ny pa diskretni vrednosti kx, ky.
2.3 Frekvenčno kodiranje
Če vklopimo bralni gradient magnetnega polja, tako da velja
Bz = Bz(x) = B0 +Gxx, (2.11)
postane Larmorjeva frekvence precesije jeder prostorsko odvisna
ω(x) = γBz(x) = γ(B0 +Gxx) = ω0 + ω(x). (2.12)
Slika 2.2: Prikaz slikanja v 1D s pomočjo frekvenčnega kodiranja. S pi/2 pulzom
vzbudimo transverzalno magnetizacijo, nato vklopimo negativni bralni gradient, čez
čas pa pozitivnega in hkrati z njim začnemo zajemati signal. Na ta način lahko
zajamemo signal iz sredinske vrstice k-prostora. Vir [3].
Na ta način vsaki točki (rezini v 1D) na sliki zakodiramo specifično frekvenco
precesije, zato se uporaba takšnega slikovnega gradienta magnetnega polja imenuje
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frekvenčno kodiranje.
Enodimenzionalno slikanje s pomočjo frekvenčnega kodiranja je prikazano na
sliki 2.2. Najprej s pi/2 pulzom vzbudimo transverzalno magnetizacijo, nato vklo-
pimo za določen čas bralni gradient v negativni smeri. Temu sledi vklop pozitivnega
gradienta za dvakratni čas vklopa negativnega gradienta in hkrati s tem vklopom
začnemo zajemati tudi signal (AQ). Signal zajet na tak način, nam izmeri del k-
prostora - ob nekem času t, vrednost signala pripišemo točki spektralnega prostora
kx, ki je določen z enačbo kx = γGx(t − T ). Tu čas t začnemo šteti ob vklopu
pozitivnega bralnega gradienta, čas T pa ustreza času vklopa negativnega bralnega
gradienta.
2.4 Fazno kodiranje
Če želimo slikati v dveh dimenzijah potrebujemo dodaten gradient magnetnega polja
v eni od smeri npr. y. Pred začetkom zajema signala, vklopimo fazni gradient
Gy, za čas t′. Na ta način vzbudimo fazni zamik jeder φ = ky = γGyyt′, ki je
odvisen od mesta y na katerem se jedra nahajajo, postopku zato pravimo fazno
kodiranje. S pomočjo frekvenčnega kodiranja v eni dimenziji in faznega kodiranja
v ortogonalni smeri, vsaki točki na sliki zakodiramo prostorsko odvisno Larmorjevo
frekvenco precesije in prostorsko odvisen fazni zamika precesije signala. Če uspemo
izračunati kolikšen del signala celotnega vzorca pripada kombinaciji precesije signala
pri parametrih (φ, ω), izvemo koliko signala oddaja tisti del vzorca, ki pripada dani
kombinaciji (φ, ω).
Slika 2.3: Prikaz slikanja v 2D s pomočjo faznega kodiranja. S pi/2 pulzom vzbudimo
transverzalno magnetizacijo, nato vklopimo fazni gradienti Gy v smeri y za čas t′, ki
poskrbi za to, da zajamemo različne vrstice v k-prostoru. V zadnjem delu zaporedja
po enakem postopku kot pri slikanju v 1D zajamemo signal. Vir [3].
Pri določenem faznem zamiku jeder s pomočjo bralnega gradienta Gx (frekvenč-
nega kodiranja) zajamemo vrstico v k-prostoru, ki je vzporedna z vrstico, ki poteka
skozi sredino k-prostora. S ponavljanjem pulznega zaporedja, pri različnih vre-
dnostih Gp zajamemo celoten k-prostor v 2D S(kx, ky), ki ga lahko s pomočjo FT
(enačba (2.10)) transformiramo v realno 2D sliko gostote spinov I(x, y). Razširitev
1D slikanja v 2D, s pomočjo faznega kodiranje je prikazana na sliki 2.3.
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Za zapolnitev k-prostora moramo torej narediti N ponovitev cikla, kjer je N
željena dimenzija slike v y smeri in je močno povezana z ločljivostjo slike v tej smeri
[4].
2.5 Spinski odmev
Pri opis zgornjih metod slikanja, za slikanje uporabljamo signal proste precesije
FID, katerega vrednosti zaradi nehomogenega magnetnega polja hitro padejo s ka-
rakterističnim časom T ∗2 . Upad signala nam zmanjša razmerje signal šum (SNR
- signal to noise ratio) [4]. Izgubi fazne koherence spinov zaradi nehomogenosti
magnetnega polja se lahko izognemo, s pomočjo metode slikanja s t.i. spinskim od-
mevom. Najprej z RF pulzom pi/2 zasučemo magnetizacijo v transverzalno ravnino
x− y. Magnetizacija bo s časom T ∗2 padala, nato pa po času τ od vklopa pi/2 pulza
vklopimo RF pulz pi. V tem primeru pride do refokusiranja spinov in ponovnega
signala, ki doseže vrh po času 2τ in mu pravimo spinski odmev.
Princip refokusiranja spinov je prikazan na sliki 2.4. Rumeno jedro se nahaja v
močnejšim magnetnim poljem, zato faza φ prehiteva zeleno jedro v nasprotni smeri
urinega kazalca. Ko smo zasukali magnetizacijo za pi okoli osi y, smo jedrom efek-
tivno obrnili predznak faze. V tem primeru faza rumenega jedra začne dohitevati
zeleno jedro, v nekem trenutku se fazi za trenutek zopet združita - temu trenutku
pravimo spinski odmev.
Slika 2.4: Prikaz refokusiranja faz s pomočjo pulznega zaporedja spinskega odmeva.
Vir [3].
Času, ko se zgodi spinski odmev pravimo TE (time to echo) in je enak TE = 2τ .
Signal v vrhu spinskega odmeva je utežen le s spinsko - spinskim relaksacijskim
časom T2, kar prikazuje slika 2.5.
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Slika 2.5: Prikaz signala spinskega odmeva.
Signal spinskega odmeva lahko zapišemo kot
S ∝ ρ exp
(
−TE
T2
)(
1− exp
(
−TR
T1
))
, (2.13)
kjer je ρ gostota protonov, TE čas med zaporednima RF pulzoma pi/2 in pi ter TR
čas med prejšnjo in novim pulznim zaporedjem spinskega odmeva.
Opazimo, da imamo pri slikanju s spinskim odmevom dva prosta parametra TE
in TR in sicer je TR čas med koncem prvega in začetkom drugega pulznega za-
poredja. Skupaj s parametrom TE vplivata na kontrast pri slikanju z magnetno
resonanco [4]. Vsak del tkiva na sliki ima lahko namreč drugačen T2, prav tako T1,
zato bo pri različnih kombinacijah TE,TR kontrast slike različen.
Poznamo tri karakteristične izbire parametrov: gostotno obtežena slika, T1 in T2
obtežena slika. Kombinacije parametrov so prikazane v spodnji tabeli [4]
Kontrast slike TE TR
Gostotno obtežena
slika
0 ( T2) ∞ (  T1)
T1 obtežena slika 0 ( T2 ) ≈ T1
T2 obtežena slika ≈ T2 ∞ ( T1)
Pri gostotni sliki je S ∝ ρ, saj obe relaksaciji izničimo. Ker je gostota protonov
za večino tkiv precej podobna, pričakujemo slab kontrast slike. Pri T2 obteženi sliki
so tkiva, ki imajo daljši čas T2 svetla; tkiva ki imajo kratek čas T2 pa ne dajo veliko
signala in so zaradi tega temna - to predstavlja tudi glavni kontrast tkiva na tako
obteženi sliki. Pri T1 obteženi sliki pa so tkiva, ki imajo kratek T1 bolj svetla, kot
tkiva ki imajo dolg T1.
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Diagonalni elementi povezujejo tokove s koncentracijskimi gradienti v enaki smeri,
izven diagonalni elementi pa povezujejo tokove in koncentracijske gradiente v orto-
gonalnih smereh. Posledica enačbe (3.1) je da gradient koncentracije ∇C ni nujno
vzporeden difuzijskim tokovom, kot je to značilno za izotropno sredstvo, v katerem
difuzijski tenzor lahko zapišemo kot
D = D · I = D ·

1 0 0
0 1 0
0 0 1
 , (3.3)
kjer je D konstanta difuzije in je enaka za vse tri glavne smeri v prostoru. Za nena-
bite molekule, kot je npr. voda, je zaradi recipročnega teorema in principa mikro-
skopske reverzibilnosti neravnovesne termodinamike [8], D simetričen (D = DT ),
zaradi tega pa je različnih le 6 njegovih elementov.
Pri DTI metodi (poglavje 3.5) se meri efektivni makroskopski difuzijski tenzor Def ,
ki je povprečen po slikovnih točkah in ni eksplicitna funkcija časa.
3.1.2 II. Fickov zakon
Drugi Fickov zakon upošteva kontiuitetno enačbo
∂C
∂t
= −∇J. (3.4)
Če uvedemo kontinuitetno enačbo v I. Fickov zakon lahko zapišemo II. Fickov zakon
oziroma t.i. difuzijsko enačbo
∂C
∂t
= D∇2C, (3.5)
Rešitev difuzijske enačbe je močno odvisna od začetnih in robnih pogojev. Za eno-
staven 1D primer na neskončni domeni, pri začetnih pogojih C(x, t = 0) = Mδ(x),
kjer je C(x, t) časovno se spreminjajoča se enodimenzionalna porazdelitev množine
snovi v smeri x (ima enote mol
m
),M množina celotne snovi (v enoti mol), ki difundira
in δ(x) Diracova delta funkcija, se za rešitev difuzijske enačbe (3.5) izkaže
C(x, t) = M√
4piDt
exp
(
− x
2
4Dt
)
. (3.6)
Rešitev je torej Gaussova funkcija, ki se širi v času t. Karakteristična širina Gaussove
funkcije je odvisna od časa in je enaka 2σ = 2
√
2Dt.
3.1.3 Einsteinova relacija
Albert Einstein je leta 1905 izpeljal preprosto zvezo, ki nam opiše zvezo med difu-
zijsko konstanto D in temperaturo T
D = µkBT, (3.7)
kjer je D difuzijska konstanta, T temperatura, µ mobilnost delcev in kB Boltzman-
nova konstanta.
28
3.2. Difuzijsko utežena jedrska magnetna resonanca
3.2 Difuzijsko utežena jedrska magnetna resonanca
3.2.1 Bloch - Torreyeva enačba
Zapišemo ponovno II. Fickov zakon in koncentracijo C množimo z Avogadrovim
številom, tako da namesto nje dobimo spremenljivko n(r, t), ki označuje številsko
gostoto jedrskih magnetnih dipolnih momentov, v odvisnosti od časa in kraja
∂n(r, t)
∂t
= D∇2n(r, t). (3.8)
Enačbo (3.8) pomnožimo s povprečnim magnetnim dipolnim momentom jedra in
dobimo
∂M (r, t)
∂t
= D∇2M(r, t). (3.9)
Blochov sistem enačb (1.31), pri katerih upoštevamo prispevek spinsko - mrežne
relaksacije in spinsko - spinske relaksacije, zapišemo v vektorski obliki in razširimo
s dodatnim difuzijskim členom in dobimo Bloch - Torreyevo enačbo, ki jo je leta
1956 prvi vpeljal H.C. Torrey in opisuje splošno obnašanje magnetizacije M ob
prisotnosti difuzije jeder [9]
∂M
∂t
= γM ×B − Mxıˆ
′ +My jˆ′
T2
− Mz −M0
T1
kˆ′ +D∇2M (3.10)
3.2.2 Poenostavitev Bloch - Torreyeve enačbe
Rešujemo enačbo (3.10), pri zunanjem magnetnem polju v z smeri B = (0, 0, Bz)
Bz(r, t) = B0 +G(r, t) · r, (3.11)
kjer je G(r, t) gradient magnetnega polja po vzorcu in r smerni vektor.
Signal zajemamo zgolj v transverzalni ravnini glede na os z, zato rešujemo ma-
gnetizacijo vzorca le za transverzalno komponento, ki jo zapišemo kot kompleksno
spremenljivko m
m = Mx + iMy. (3.12)
Enačba (3.10) se pri danih predpostavkah v transverzalni ravnini prevede na
∂m
∂t
= D∇2m−
( 1
T2
+ iγBz
)
m. (3.13)
Za reševanje zgornje enačbe uporabimo nastavek φ
m = φe−t/T2−iω0t, (3.14)
kjer je φ amplituda transverzalne magnetizacije in ω0 = γB0 Larmorjeva frekvenca.
S tem nastavkom prevedemo enačbo (3.13) na enačbo za iskanje transverzalne ma-
gnetizacije φ
∂φ
∂t
= D∇2φ− iγG · rφ. (3.15)
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3.2.3 Vpliv difuzije v konstantnem gradientu magnetnega
polja na MR signal
Oglejmo si preprost primer reševanja enačbe (3.15).
Če je Bz = B0 +Gz,Bx = 0, By = 0, potem je nastavek za rešitev enačbe (3.15) po
pi/2 pulzu enak
φ = M0A(t)e−iγGzt, (3.16)
pri čemer predpostavimo, da je A(t) funkcija časa in ni odvisna od kraja (predpo-
stavka velja dokler je čas opazovanja difuzije krajši, kot je čas potovanja jeder do
robov vzorca). Enačbi (3.16) in (3.15) združimo in dobimo
dA/dt = ADeiγGzt∇2e−iγGzt
dA/dt = −ADγ2G2t2 . (3.17)
integriramo enačbo (3.17) vstavimo začetni pogoj A(0) = 1 in dobimo
A(t) = exp
(
−13Dγ
2G2t3
)
, (3.18)
kar pomeni, da amplituda transverzalne magnetizacije eksponentno upada in torej
velja
M = Mbloche−
1
3γ
2G2t3D ∝ e−bD, (3.19)
kjer je M magnetizacija, Mbloch osnovna rešitev Blochovih enačb po pi/2 pulzu, γ
giromagnetno razmerje, G jakost gradienta v smeri z in t čas po pi/2 pulzu. Uvedemo
koeficient difuzijske obtežbe b, ki je enak [9]
b = 13γ
2G2t3. (3.20)
Opozorimo, da zgornja izpeljava velja ob predpostavki Gaussovega modela širjenja
difuzije. Zaradi vklopljenega gradienta magnetnega polja v z smeri lahko izraču-
namo difuzijsko konstanto le v tej smeri difuzijskega gradienta. Izpeljava služi, kot
prikaz atenuacije signala pri najenostavnejših pogojih. V kolikor imamo opravka z
izotropnim medijem, lahko na ta način preprosto izmerimo difuzijsko konstanto v
mediju.
Opazimo tudi, da v primeru, ko ne vklopimo gradienta magnetnega polja, difu-
zija ne vpliva na signal MR saj je b = 0 in A = 1. V tem primeru dobimo samo
osnovno rešitev Blochove enačbe in atenuacijo zaradi spinsko - spinske relaksacije.
Dodatni gradient je tako nujno potreben za merjenje difuzije s pomočjo MRI.
3.2.4 Spinski odmev ob prisotnosti difuzije in časovno od-
visnega gradienta magnetnega polja
Videli smo, da po pi/2 pulzu ob prisotnosti konstantnega gradienta magnetnega
polja, magnetizacija eksponentno upada s tretjo potenco časa in s kvadratom vklo-
pljenega gradienta magnetnega polja. Sedaj si oglejmo kakšen je signal spinskega
odmeva po pi pulzu ob času τ (po predhodnem pi/2 pulzu), gradient magnetnega
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polja je še vedno usmerjen v os z, predpostavimo pa da ima lahko poljuben ča-
sovni potek G(t) = G(t)ez. Ponovno zapišemo nastavek, ki nam reši enačbo (3.15)
predenj vklopimo pulz pi
φ(z, t) = Ae−iF (t)z, F (t) =
∫ t
0
G (t′) dt′. (3.21)
Po sunku pi se fazi, ki jo pridobijo jedra zaradi bralnega gradienta spremeni predznak,
zato moramo po času t > τ od člena F (t) odšteti 2F (τ), kar naredimo tako, da
nastavek popravimo s Heavisidovo funkcijo H(t).
φ = Ae−iγz·(F (t)−2H(t−τ)F (τ)). (3.22)
Ta nastavek nam reši enačbo (3.15), brez difuzijskega člena.
Ob upoštevanju difuzijskega prispevka podobno, kot v primeru reševanja enačbe
po pi/2 pulzu uvedemo časovno odvisnost faktorja A = A(t) v nastavku (3.22) in φ
vstavimo v enačbo (3.15), ter dobimo
dA
dt
= −γ2D[F (t)− 2H(t− τ)F (τ)]2A. (3.23)
Enačbo (3.23) integriramo od časa t = 0 do t = TE in tako dobimo enačbo za
atenuacijo signala spinskega odmeva, zaradi difuzije izotropnega sredstva
A (TE)
A(0) = exp
(∫ TE
0
−γ2D[F (t′)− 2H(t− τ)F (τ)]2dt′
)
, (3.24)
kjer je A(0) amplituda signala takoj po pi/2 pulzu, A(TE) amplituda signala spin-
skega odmeva ob času t = TE. Zgornji integral lahko še malo poenostavimo in
dobimo
A (TE)
A(0) = exp
(
−γ2D
(∫ TE
0
F 2(t)dt− 4F (τ)
∫ TE
τ
F (t)dt+ 4F 2(τ) (τ ′ − τ)
))
.
(3.25)
Rešitev zgoraj je splošna rešitev atenuacije spinskega odmeva. Izraz je uporaben za
merjenje difuzije v eni od smeri difuzijskega gradienta, pri poljubni izbiri parametrov
spinskega odmeva, velikosti in trajanju gradientov magnetnega polja (t.i. difuzijskih
gradientov).
3.2.5 Posplošitev za slučaj anizotropne difuzije
V splošnem za poljubno sredstvo (izotropno/anizotropno) velja, da je difuzijska
konstanta D tenzor drugega reda D → D, ki smo ga že zapisali v enačbi (3.2).
Difuzijski gradient ima v splošnem lahko poljubno smer, zato lahko zapišemo vektor
F (t) kot
F (t) =
∫ t
0
G (t′) dt′ =

∫ t
0 Gx (t′) dt′∫ t
0 Gy (t′) dt′∫ t
0 Gz (t′) dt′
 (3.26)
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Rešitev atenuacije spinskega odmeva ob prisotnosti difuzije (3.24), prepišemo v ma-
trično obliko. Tako dobimo največkrat citirano enačbo pri difuzijskem MRI, katere
reševanje je predstavil Basser leta 1994 [8].
A(TE)
A(0) = exp
(
−γ2
∫ TE
0
[F (t′)− 2H(t′ − τ)F (τ )]T D [F (t′)− 2H(t′ − τ)F (τ )] dt′
)
.
(3.27)
Dobljena enačba je osnova za izračun difuzijskega tenzorja za anizotropna sredstva
in jo uporabljamo za izračun difuzijskega tenzorja po postopku spodaj.
Enačbo (3.27) preuredimo in definiramo tenzor b kot
b = −γ2
∫ TE
0
[F (t′)− 2H(t′ − τ)F (τ )] [F (t′)− 2H(t′ − τ)F (τ )]T dt′, (3.28)
pri čemer velja
ln
(
A(TE)
A(0)
)
= −b : Deff = −
3∑
i=1
3∑
j=1
bijD
eff
ij , (3.29)
kjer je : generalizirani skalarni produkt, in Deff povprečna vrednost difuzijskega
tenzorja D preko intervala [0,TE] in ga zato imenujemo efektivni makroskopski di-
fuzijski tenzor [8]. Tako dobimo linearno zvezo med atenaucijo signala spinskega
odmeva ln
(
A(TE)
A(0)
)
in komponentami efektivnega difuzijskega tenzorja Deffij .
V nadaljevanju za vse meritve in opise efektivnega makroskopskega difuzijskega
tenzorja, zapišemo Deff kar z D.
3.3 Algoritem za izračun difuzijskega tenzorja
Pri eksperimentu spinskega odmeva ob prisotnosti difuzije in difuzijskih gradientov,
izmerimo atenuiran signal Sb pri znani usmerjenosti in velikosti difuzijskih gradi-
entov, ter signal S0 brez vklopljenega difuzijskega gradienta. Algoritem implemen-
tiramo tako, da je numerični izračun čim bolj kompakten, zato uvedemo vektorja
D′ = (Dxx, Dyy, Dzz, Dxy, Dxz, Dyz) in b′ = (bxx, byy, bzz, 2bxy, 2bxz, 2byz), za katera
velja skalarni produkt
Sb
S0
= ρe
−TE/T2e−b
′·D′
ρe−TE/T2
= exp (−b′ ·D′) , (3.30)
oziroma
I = ln
(
Sb
S0
)
= −b′ ·D′. (3.31)
Opozorimo, da je enačba (3.31) ekvivalentna enačbi (3.29). Šestkomponentni vektor
D′ lahko določimo tako, da poznamo vsaj šest atenuacij signala Ii za različne smeri
difuzijskega gradienta v prostoru. Recimo, da izmerimo atenuacijo signala v N ≥ 6
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različnih smereh prostora. S tako opravljenimi meritvami dobimo predeterminiran
sistem enačb 
I1
I2
...
IN

=

bT
′
1
bT
′
2
...
bT
′
N

·D′, (3.32)
oziroma v matričnem zapisu
I = bD′. (3.33)
sistem lahko rešimo z običajnim postopkom reševanja enačb predeterminiranih sis-
temov - pomnožimo levo in desno stran enačbe z bT in tako dobimo na desni strani
kvadratno matriko, ki ji lahko poiščemo inverzno matriko
bTI = bTbD′ (3.34)
D′ =
(
bTb
)−1
bTI (3.35)
Zaradi numerične (ne)stabilnosti pri računanju inverza po navadi uporabimo nume-
rično reševanje sistema enačb (3.33), z metodo najmanjših kvadratov. Po tem, ko
izračunamo šest komponenti vektor difuzijskega tenzorja D′, vrednosti pripišemo
difuzijskemu tenzorju D po definiciji (3.2).
Naslednji korak v analizi je diagonalizacija difuzijskega tenzorja D, ki je izračunan
v laboratorijskem sistemu. Ker je difuzijski tenzor simetričen je njegova diagonaliza-
cija možna z unitrano prehodno matriko, katere stolpci so lastni vektorji difuzijskega
tenzorja. Lastne vektorje e1, e2,e3 in lastne vrednosti D1, D2, D3 razvrstimo po ve-
likosti od največjega do najmanjšega.
D
[
e1 e2 e3
]
=

D1 0 0
0 D2 0
0 0 D3

[
e1 e2 e3
]
. (3.36)
V primeru izotropne difuzije vzorca, je lastni sistem difuzije kar enak laboratorij-
skem sistemu, lastne vrednosti pa so enake D1 = D2 = D3.
V splošnem velja tudi, da je sled difuzijskega tenzorja zapisanega v lastnem koordi-
natnem sistemu enaka sledi difuzijskega tenzorja v laboratorijskem sistemu
Dxx +Dyy +Dzz = Tr(D) = Tr


D1 0 0
0 D2 0
0 0 D3

 = D1 +D2 +D3. (3.37)
3.4 Difuzijsko uteženo slikanje - DWI
3.4.1 Difuzijski gradienti
Difuzijsko uteženo slikanje (DWI - diffusion weighted imaging) je kombinacija klasič-
nega slikanja MRI in uporabe difuzijskih gradientov. Največkrat slikamo s zapored-
jem spinskega odmeva z dodatnima pulznima gradientoma (PGSE - pulse gradient
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spin echo), ki sta jo prva razvila Edward Stejskal in John Tanner sredi 60. let prej-
šnjega stoletja. Gre za preprosto razširitev metode slikanja s spinskim odmevom z
dvema pulzoma gradienta magnetnega polja, kot je prikazano na sliki 3.2 spodaj.
Pulza sta ključna za meritev difuzije in ju zato imenujemo difuzijska gradienta.
Slika 3.2: Prikaz trapezoidnega difuzijskega gradienta med eksperimentom spinskega
odmeva. G predstavlja maksimalno velikost gradienta, ∆ čas med začetkoma gradi-
entov, δ čas trajanja gradientnega pulza,  pa čas naraščanja gradientnega pulza do
končne vrednosti G. Vir [8].
Tipično so difuzijski gradienti, ki jih uporabljamo pri PGSE pravokotne, sinuso-
idne, trikotne ali trapezoidne oblike [8]. Za trapezoidno obliko gradientov na sliki
3.2 spodaj lahko iz enačbe (3.28) izračunamo vrednosti komponent tenzorja b kot
bij = γ2GiGj
[
δ2(∆− δ3) +
3
30 −
δ2
6
]
. (3.38)
Če pri PGSE izberemo difuzijske gradiente le v eni smeri npr. x, lahko izračunamo
kakšna je difuzijska konstanta v tej smeri - Dxx, saj velja bij = 0, razen za b11 =
bxx 6= 0,
ln
(
A(b)
A(0)
)
= −bxxDxx. (3.39)
Do podobne enačbe pridemo tudi za izračun difuzijske konstante v smeri preostalih
dveh osi laboratorijskega koordinatnega sistema, to je Dyy in Dzz.
Pri difuzijsko uteženem NMR eksperimentu spinskega odmeva so torej vrednosti
bij in torej atenuacija signala sorazmerne b ∝ G2 in produktu kvadrata trajanja
gradientnih pulzov s časom med difuzijskimi gradienti b ∝ δ2∆.
Intuitivno je zveza razumljiva, saj z večjimi gradienti gibajoče molekule hitreje iz-
gubljajo fazno koherenco, hkrati pa velja, da se z daljšanjem časa med pulzoma
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difuzijskih gradientov, molekule dlje premaknejo in se zato znajdejo v bolj različnih
magnetnih poljih, kar ravno tako vodi do hitrejše izgube fazne koherence in s tem
večje atenuacije signala.
Tipične vrednosti bij, ki so na voljo pri modernih napravah so b = 0 − 4000 smm2
[10].
3.4.2 Difuzijsko uteženo slikanje
Dobljene difuzijsko utežene slike so temnejše v področjih, kjer je difuzija molekul
večja. Kot primer prikažemo 3.3 DWI slike šparglja, ki smo jo posneli in analizirali
v Laboratoriju za slikanje z magnetno resonanco na IJS, podrobneje pa so rezultati
predstavljeni v poglavju 5.7
Slika 3.3: Prikaz DWI 2D slik anizotropnega vzorca šparglja - a) slika brez difuzijske
utežbe, b) slika z gradientom v x smeri, c) slika z gradientom v y smeri, d) slika z
gradientom v z smeri. Vidimo da utežitev z difuzijskimi gradienti atenuira signal v
vsaki točki, hkrati pa opazimo da so atenuacije odvisne od tega v katero smer kaže
gradient, saj je difuzija molekul vode v določene smeri vzorca hitrejša kot v drugih.
3.4.3 Konstanta navidezne difuzije - ADC
Z uporabo dveh slik - neutežene slike in DWI slike, ki je posneta v eni od glavnih
laboratorijskih smeri x, y, z lahko za vsako točko posebej s pomočjo enačbe (3.39)
izračunamo difuzijsko konstanto v tej smeri. Na ta način dobimo prostorsko porazde-
litev difuzijskih konstant v dani smeri, ki pa niso nujno enake difuzijski konstanti in
jih imenujemo konstante navidezne difuzije (ADC - appearent diffusion coefficients).
K atenuaciji signala pri in vivo DWI namreč prispevajo tudi drugi procesi poleg
difuzije (mikroskopskega gibanja delcev v tkivu), ki vplivajo na gibanje spinov in jih
ne moremo razločiti med seboj: npr. krvni obtok, limfatični tok v mikrocirkulaciji,
premik tkiva zaradi srčne pulzacije in fazna disperzija zaradi susceptibilnostnih po-
javov [8].
Bralca bi na tem mestu opozoril, da se v nadaljevanju pogosto enači izraza ADC
in difuzijska konstanta, kot enaka, vendar se moramo zavedati, da pri MRI ves čas
merimo koeficiente navidezne difuzije in ne nujno difuzijskih konstant. Ker imamo
v naših meritvah opravka z ex vivo meritvami mrtvih vzorcev, sta si za vse naše
meritve vrednosti podobni.
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3.5 Slikanje difuzijskega tenzorja - DTI
S pomočjo šestih DWI slik, ki ustrezajo nekolinearnim difuzijskim gradientom in
ene neutežene slike, lahko 3.3 za vsako slikovno točko posebej, izračunamo vseh šest
komponent difuzijskega tenzorja D in na ta način izračunamo njegovo prostorsko
porazdelitev. Slikanje z MR, pri katerem zajamemo najmanj šest neodvisnih DWI
slik in eno difuzijsko neuteženo sliko, omogoča izračun difuzijskega tenzorja v vsaki
točki slike in zato tako slikanje imenujemo slikanje difuzijskega tenzorja (DTI - di-
fussion tensor imaging).
Prostorski prikaz tenzorja je netrivialen, zato je iz njega praktično izpeljati ska-
larne količine, ki nam podajo različne informacije o vzorcu.
3.5.1 Povprečna difuzija
Povprečna difuzija (MD - mean diffusivity), predstavlja vrednost povprečne difuzij-
ske konstante v vseh treh glavnih smereh.
MD = (D1 +D2 +D3)/3, (3.40)
kjer je Di lastna vrednost difuzijskega tenzorja D za lastni vektor ei.
3.5.2 Delež anizotropije
Delež anizotropije je skalarna količina, ki meri kako močna je anizotropija difuzije
v vzorcu. Definiramo jo kot normalizirano varianco lastnih vrednosti difuzijskega
tenzorja:
FA =
√
3
2
√
(D1 −MD)2 + (D2 −MD)2 + (D3 −MD)2√
D21 +D22 +D23
. (3.41)
FA zavzema vrednosti med 0 in 1, kjer 0 predstavlja popolnoma izotropno difuzijo
in 1 popolnoma anizotropno difuzijo.
3.5.3 Linearnost, planarnost in sferičnost
Slika 3.4: Primer linearne, planarne in sferične oblike difuzijskega tenzorja s pomočjo
geometrijskega prikaza z elipsoidi, ki je opisan v naslednjem poglavju.
Poleg MD in FA so lahko pri analizi vzorcev v pomoč CL, Cp, Cs, ki nam merijo
obliko difuzijskega tenzorja: linearnost, planarnost in sferičnost difuzijskega ten-
zorja. Veljajo le za posebne primere in sicer linearnost računamo v primeru,
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ko je D1  D2 ∼ D3, planarnost ko je D1 ≈ D2  D3 in sferičnost, ko je
D1 ≈ D2 ∼ D3 [11].
CL =
D1 −D2
D1
(3.42)
Cp =
D2 −D3
D1
(3.43)
Cs =
D3
D1
(3.44)
Večja kot je linearnost bolj usmerjena je difuzija (oblika cigare), kar je lahko poka-
zatelj usmerjenosti tkiva v tej točki. Planarnost nam meri obliko podobno letečemu
krožnika, sferičnost pa nam meri izotropnost difuzije (slika 3.4). Opozorimo, da je
možna tudi normalizacija na povprečno difuzijo MD namesto največje lastne vre-
dnosti D1.
3.5.4 Prikaz difuzijskega tenzorja
Slika 3.5: Postopek nastanka DTI slike.
(A) Najprej zajamemo DWI slike in izračunamo D v laboratorijskem sistemu za
vsako slikovno točko posebej.
(B) Diagonaliziramo difuzijski tenzor in izračunamo set treh lastnih vektorjev in
pripadajočih lastnih vrednosti D1, D2, D3.
(C) in (F) s pomočjo glavnega lastnega vektorja v1 lahko izberemo barvo elipsoida
(rdeča - x, zelena - y , modra - z).
(D) in (E) Narišemo elipsoide v prostoru in jih pobarvamo ter tako dobimo prikaz
difuzijskega tenzorja v vsaki točki prostora. Vir [12].
Obstaja več načinov kako lahko prikažemo lastne vrednosti in lastne smeri difuzij-
skega tenzorja v prostoru. Uporaben način je prikaz s pomočjo majhnih elipsoidov.
Najprej razvrstimo lastne vrednosti in lastne vektorje po velikosti od največjega do
najmanjšega. Nato na podlagi lastnih vrednosti v lastnem koordinatnem sistemu
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narišemo elipsoid, ki je usmerjen v smeri glavnega lastnega vektorja. Bolj kot so si
lastne vrednosti podobne, bolj sferičen je elipsoid. Na koncu pa elipsoid za boljši
prikaz usmerjenosti še pobarvamo in sicer z barvno lestvico, kjer po konvenciji rdeča
predstavlja smer x, zelena smer y in modra smer z. Če je vektor usmerjen v poljubni
smeri, pa se ustrezno obarva z obema barvama (npr. vijolična za rdečo in modro
- torej smer vzporedna s ravnino x − z). Proces nastanka elipsoidne DTI slike je
prikazan na sliki 3.5 spodaj.
Elipsoidi so lahko različnih oblik. Tri glavne oblike smo prikazali na sliki 3.4.
3.5.5 Barvni prikaz FA
Pri velikih matrikah slike ima elipsoidni prikaz DTI slike slabši lastni kontrast,
zato se v takšnih primerih uporablja le preprosti prikaz FA v barvni skali, kjer
v vsaki slikovni točki s pomočjo postopka, ki je prikazan na sliki 3.5 zgolj določi
barvo usmerjenosti glavnega vektorja, nato pa se področja osvetli/potemni glede na
velikost FA področja.
Slika 3.6: (A) primer FA slike prereza možganov odraslega človeka ter (B) barvni
prikaz FA. Vidno je, da je v osrednjem področju FA bolj svetla kot na obrobju, zato
je tudi barvna slika FA tam bolj svetla [13].
3.6 Uporaba DTI
3.6.1 Anizotropna difuzija
Difuzija proste vode (npr. v čaši vode) je izotropna in v povprečju enaka v vse
smeri. Nasprotno je difuzija vode v mnogih tkivih omejena - anizotropna. Omejenost
difuzije je zelo visoka v belem tkivu možganov in je posledica neprepustnih celičnih
membran ter mielinizacije in paralelnega grupiranja aksonskih živčnih vlaken [11].
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Slika 3.7: Prikaz Brownovega gibanja molekule proste vode in gibanje molekule v
omejenem sredstvu. Prikazan je tudi pripadajoč difuzijski tenzor. Vir [14].
3.6.2 Traktografija
Iz slike 3.7 vidimo, da nam DTI slika poda informacijo o usmerjenosti tkiva. Infor-
macijo lahko uporabimo za rekonstrukcijo strukture v različnih tkivih (belo tkivo v
možganih, srčna mišica, prostata, skeletne mišice,...) - proces imenovan traktografija
[15].
Slika 3.8: 3D traktografija možganskega tkiva na osnovi 3D DTI slike možganov.
Vir [15]
3.6.3 Klinične aplikacije
DTI je razmeroma nova tehnika in je zato še v fazi raziskav. Raziskave so pokazale,
da je DTI uporabno orodje za merjenje in diagnosticiranje deficitov in degeneracije
belega tkiva v možganih, ki nastanejo s staranjem in drugimi patološkimi defekti.
Pri diagnosticiranju se uporablja tako traktografija, kot iskanje odstopanja FA, MD
in drugih količin od normalnih vrednosti zdravega tkiva [16]. FA se pri patolo-
ških spremembah belega tkiva pogosto zniža [16]. Raziskave patoloških sprememb,
ki so jih z DTI uspešno zaznali so npr. možganska kap, infekcije možganov (Me-
ningitis), Cerebralno paralizo [16]. Spodbudne raziskave potekajo na razločevanju
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Alzheimerjeve bolezni od drugih tipov demence, aplikacije pa najdemo tudi na po-
dročjih športne medicine, kjer bi slikanje DTI lahko pomagalo pri slikanju struktur
in poškodb mišic in vezi [15].
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Metode
V okviru magistrske naloge smo želeli raziskati obnašanje difuzije vode v različnih
vzorcih. Metode so si sledile od enostavnejših proti kompleksnim, pri čemer smo
vsakič razširili že obstoječo. Najprej smo implementirali 1D nato 2D in na koncu
3D difuzijsko slikanje. Meritve so potekale na Inštitutu Jožef Štefan, v Laboratoriju
za slikanje z magnetno resonanco, kjer sta na voljo dva magnetno-resonančna tomo-
grafa oziroma MRI sistema. Starejši sistem deluje pri resonanci protonov 100 MHz
oziroma gostoti magnetnega polja 2,3 T. Vse naše meritve so potekale na zmoglji-
vejšem MRI sistemu, ki deluje pri resonančni frekvenci protonov 400 MHz oziroma
gostoti magnetnega polja 9,4 T, vertikalnega superprevodnega magneta odprtine 90
mm (Jastec, Tokio, Japonska). Spektrometer je izdelalo podjetje Tecmag (Houston
TX, ZDA), gradientne tuljave in RF sonda pa podjetje Bruker (Ettlingen, Nemčija).
Gradientne tuljave zmorejo 800 mT/m pri polnem toku 40 A. RF sonde so velikosti
10, 20 in 30 mm, pri čemer sta večji dve kvadraturni.
V nadaljevanju opišemo vzorce in njihovo pripravo in metode slikanja, ki smo jih
uporabili.
4.1 Vzorci in njihova priprava
4.1.1 Špargelj, rabarbara in voda
Za umeritev osnovnega sistema merjenja difuzije z MRI (PGSE) smo v eni dimen-
ziji slikali tri različne vzorce: steblo šparglja, steblo rabarbare in vzorec destilirane
vode. Špargelj in rabarbaro smo si izbrali za umeritev metode, saj sta vzorca sta-
bilna (neživo tkivo) in sestavljena iz vzdolžnega tkiva, zaradi česar smo pričakovali
visoko anizotropijo difuzije vode v smeri osi debla. Voda je služila kot testni vzorec
za primerjavo difuzije vode v izotropnem in anizotropnem sredstvu.
Vzorec šparglja in rabarbare (slika 4.2) smo obrezali v valjasto obliko višine h =
19mm (špargelj) in h = 70mm (rabarbara), premera d ≈ 7mm in ju vstavili v
10mm epruveto, to pa naprej v sondo s tuljavami. Sondo smo vstavili v magnet
in na začetku uglasili nihajni krog na resonančno frekvenco vzorca. Pri vseh meri-
tvah smo s šhim"tuljavami poskrbeli za čim bolj homogeno magnetno polje znotraj
vzorca. Vsem trem vzorcem smo izmerili relaksacijske čase T1 in T2.
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Z vzorcem vode smo imeli več težav, ker je bila meritev difuzije zelo občutljiva
na dimenzijo vzorca (poglavje 6.4), na koncu se je kot najmanj občutljiv izkazal
vzorec vode v 10mm epruveti, ki je bila napolnjena do višine h = 50mm.
Slika 4.1: Slika vzorca šparglja (levo) in rabarbare (desno).
Slika 4.2: Slika vzorca vode.
Pri nadaljnji umeritvi 2D in 3D DTI slikanja smo si uporabili le špargelj, saj
smo si zaradi znane notranje strukture, podobno kot pri 1D slikanju lahko pomagali
pri verifikaciji in implementaciji metode, hkrati pa raziskali anizotropno strukturo
v šparglju.
4.1.2 Mišji možgani
Za prikaz uporabe DTI na področju medicine smo slikali tudi vzorec mišjih možga-
nov. Možgani so bili shranjeni v formalinu, za slikanje pa smo jih vstavili tekočino
fluorinert FC-40 (3M, St. Paul MN, ZDA), da je k signalu prispevalo samo možgan-
sko tkivo. Vzorec mišjih možganov je bil elipsast, s pol osema dolgima a = 7mm in
b = 6mm (slika 4.3). Vzorec smo vstavili v epruveto s premerom 20 mm.
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Slika 4.3: Vzorec možganov postavljen na milimetrski papir, kjer so vidne dimenzije
vzorca (levo) in vzorec mišjih možganov v epruveti s flourinertom premera 20 mm.
Mišje možgane smo slikali za prikaz iskanja orientacije bele možganovine. Belo
možganovino sestavljajo skupki aksonskih živčnih vlaken, ki imajo visoko anizotro-
pijo difuzije [8]. Struktura mišjih možganov je prikazana na sliki 4.4 spodaj.
Slika 4.4: Shematski prikaz mišjih možganov s hrbtenjačo, kjer je s sivo označeno
belo tkivo nevronskega živčevja (npr. kalozni korpus (corpus callosum), možganski
forniks (fornix), v katerem je difuzija močno anizotropna in ga kasneje z DTI metodo
uspešno zaznamo. Vir [17].
Pri slikanju mišjih možganov smo pazili da smo vzorec res postavili tako, da vse
tri simetrijske osi možganov, kažejo v glavnih smereh MRI sistema.
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4.2 Metode slikanja
Izbrana metoda slikanja je slikanje z spinskim odmevom ob prisotnosti pulznih gra-
dientov (PGSE). Metodo spinskega odmeva smo izbrali, ker se jo pri slikanju z MR
najpogosteje uporabljamo zaradi njene stabilnosti in dobrih rezultatov slikanja in
tudi zato, ker nismo potrebovali hitrih časov slikanja zaradi stabilnosti vzorcev. Dva
dodatna difuzijska gradienta nam v kombinaciji s spinskim odmevom difuzijsko ute-
žita spinski odmev. Za umeritev smo slikali povprečno difuzijo celotnih vzorcev v
treh glavnih smereh MRI sistema, v nadaljevanju pa smo razširili metodo v 2D in
3D difuzijsko slikanje.
4.2.1 Gradienti magnetnega polja
Gradiente magnetnega polja Gi v smereh x, y, z v programskem okolju TecMag
podajamo v g ∈ [0, 100%], pri čemer vrednosti gradienta izračunamo s pomočjo
kalibracijske konstante magnetnega polja Gkalibracija.
Gkalibracija = 0, 00744
T
m% , (4.1)
Gi = gi ·Gkalibracija. (4.2)
Če uporabimo gradiente magnetnega polja v več smereh, moramo celotno gradient
izračunati vektorsko
G =
√√√√i=3∑
i=1
G2i . (4.3)
4.2.2 Meritev difuzije celotnega vzorca
Prvi del meritev je predstavljal meritev signala spinskega odmeva celotnega vzorca
pri smereh difuzijskih gradientov v glavnih smereh laboratorijskega sistema, zato
lahko namesto tenzorja b zapišemo skalarne vrednosti b. Difuzijski gradienti imajo
kratek čas vzpostavljanja gradienta  ≤ 110µs (proizvajalec navaja, da je meja velja
pri toku I = 40A in napetosti U = 120V ), napram časom ∆ ≈ 100ms, zato lahko
pri računanju vrednosti b s pomočjo enačbe (3.38), zanemarimo  in predpostavimo,
da ima gradientni pulz obliko pravokotnika s stranicami G in časom trajanja δ
b = γ2G2δ2(∆− δ3), (4.4)
kjer je γ = 2, 67 · 108 1
Ts
, G velikost gradientnega polja v smeri ene od glavnih osi
NMR naprave, δ trajanje gradientnega pulza in ∆ čas med začetkom prvega in dru-
gega difuzijskega pulza gradienta magnetnega polja.
Za izračun difuzijske konstante v smeri vklopljenega difuzijskega gradienta upo-
rabimo enačbo (3.39)
I = I0e−bD, (4.5)
kjer je I amplituda spinskega odmeva, I0 amplituda signala spinskega odmeva brez
difuzijske utežbe, b koeficient difuzijske obtežbe in D difuzijska konstanta v smeri
difuzijskega gradienta. Model lineariziramo
ln I = −bD + C (4.6)
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tako da dobimo linearno premico katere naklon ustreza difuzijski konstanti D. Za
iskanje najboljše prilagajoče se premice uporabimo metodo najmanjših kvadratov.
Opozorimo na to, da je napaka logaritmirane amplitude spinskega odmeva enaka
relativni napaki amplitude spinskega odmeva.
σln I =
1
I
σI , (4.7)
kjer je σI napaka signala spinskega odmeva. Pri meritvi difuzije celotnega vzorca
si zaradi kratkih časov merjenja izberemo 10 različnih atenuacijskih vrednosti b za
boljšo natančnost izluščenega parametra.
4.2.3 Difuzijsko obteženo slikanje s spinskim odmevom
Za dfuzijsko uteženo slikanje (DWI) slikanje uporabimo kot osnovo slikanje s spin-
skim odmevom s kombinacijo bralnega gradienta in kombinacijo enega v 2D oziroma
dveh faznih gradientov v 3D, s katerima razširimo 1D PGSE metodo. Slikovni signal
zajamemo v k-prostoru in ga nato s FFT transformiramo v sliko.
DWI slikanje smo izvedli pri šestih različnih orientacijah gradientov, tako da smo
lahko izračunali difuzijski tenzor za vsako točko posebej in dobili ustrezno DTI sliko.
Zaradi slabšega SNR posameznega slikovnega elementa v primerjavi s celotnim vzor-
cem, je bilo DTI slikanje bolj občutljivo kot merjenje difuzije iz celotnega vzorca.
Pri DWI smo uporabili le eno vrednost difuzijske obtežbe (poleg b = 0 smo DWI
signal merili le pri eni neničelni b vrednosti), namesto več različnih moči atenuacije
merimo sliko le pri eni vrednosti koeficienta difuzijske obtežbe b, saj bi bilo merjenje
več vrednosti preveč časovno zamudno. Ta vrednost b mora biti čim bolj optimalna.
Izkaže se, da je optimalna vrednost atenuacije signala dosežena pri pogoju (glej
Dodatek B)
bD = 1, 278, (4.8)
kar pomeni da mora naš signal I0 pasti za približno 28%,
I
I0
= e−1,278 = 0, 28. (4.9)
Optimalni b izberemo pomočjo difuzijsko uteženega signala celotnega vzorca - izbe-
remo takšno jakost difuzijskega gradienta G, kjer signal celotnega vzorca pade na
28% neatenuiranega signala.
4.2.4 Izbira smeri difuzijskih gradientov
Pri DWI meritvi smo za izračun DTI uporabili šest nekolinearnih smeri gradientov
po shemi Dual − Gradient, katere tenzor b ima nizko pogojenostno število (CN -
condition number; CN = 2) [18]. Tabela sheme gradientov je prikazana spodaj
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N gx[%] gy[%] gy[%]
1. 70,71 0 70,71
2. -70,71 0 70,71
3. 0 -70,71 70,71
4. 0 -70,71 -70,71
5. 70,71 -70,71 0
6. -70,71 -70,71 0
Tabela 4.1: Tabela s prikazanimi deleži gradientov pri shemi Dual − Gradient za
šest različno usmerjenih difuzijskih gradientov. Pogojenostno število tenzorja b za
takšno shemo znaša CN = 2 [18]
Narišemo usmerjenost difuzijskih gradientov v prostoru in vidimo, da je pokritost
prostora dobra.
Slika 4.5: Prikaz smeri šestih nekolinearnih gradientov v prostoru za shemo Dual -
Gradient.
Pri DTI meritvi mišjih možganov uporabimo shemo z 19 nekolinearnimi gradienti
(CN = 1, 678). Deleže vrednosti difuzijskih gradientov prikazuje tabela 4.2
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N gx[%] gy[%] gz[%]
1. -6,20 96,93 23,80
2. 60,92 34,83 71,25
3. -78,78 -52,74 31,81
4. 6,36 98,98 12,73
5. -88,53 46,13 -5,82
6. -14,28 56,22 -81,46
7. 43,37 -39,59 -80,94
8. 22,89 85,05 -47,35
9. -64,45 -70,91 -28,60
10. -44,61 84,14 30,51
11. 1,99 -7,99 -99,66
12. -75,35 30,86 -58,05
13. -87,16 -1,85 48,99
14. -46,36 -39,14 79,49
15. -76,82 47,87 42,52
16. -12,20 -73,67 -66,52
17. -96,32 -21,25 -16,45
18. 37,18 -86,96 32,51
19. -42,98 11,25 -89,59
Tabela 4.2: Prikaz smeri 19 nekolinearnih gradientov v prostoru za shemo, katere
tenzor difuzijske obtežbe b ima pogojenostno število enako CN = 1, 678.
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Rezultati
5.1 Relaksacijski časi T1 in T2
Na začetku smo opravili meritev relaksacijskega časa T1 in T2 vseh treh vzorcev -
šparglja, rabarbare in vode. T2 smo pomerili s Carr-Purcell-Meiboom-Gill (CPMG)
pulznim zaporedjem, T1 pa z metodo z inverzijo s povratkom (IR - inversion re-
covery). Pri CPMG zaporedju dobimo serijo spinskih odmevov, katerih amplitude
eksponentno padajo. Iz njih lahko s pomočjo eksponentne funkcije izluščimo para-
meter T2.
Izluščeni relaksacijski časi so prikazani v spodnji tabeli
Vzorec T1[ms] T2[ms]
Voda 2974 ± 92 1340 ± 0,5
Rabarbara 1976 ± 85 325 ± 0,2
Špragelj 2340 ± 84 135 ± 0,1
Tabela 5.1: Relaksacijski časi vode, rabarbare in šparglja.
5.2 SNR
Izmerimo razmerje signal - šum SNR, ki ga določimo iz repa signala proste precesije
(FID) vode, kjer so na kratkem intervalu meritve skoraj konstantne. Izmerimo 22
jakosti magnitudnega signala S1, S2, S3, ..., S22 ter izračunamo povprečje in standar-
dni odklon. Ker signal ni čisto konstanten merske točke odštejemo med seboj in
izračunamo standardno deviacijo na teh točkah, nato pa jo delimo z
√
2 za ustrezen
SNR. Pri magnitudnem signalu nimamo opravka s Gaussovo porazdelitvijo šuma,
ampak je porazdelitev signala Riceova [19]. Za posebne primere na delih slike, kjer
ni vzorca oziroma nimamo signala, imamo pa šum, pa je porazdelitev preprostejša in
jo imenujemo Rayleighova porazdelitev. Za to porazdelitev velja, da sta povprečna
vrednost šuma S˜ in standardni odklon porazdelitve šuma σS˜ enaka [19]
〈S˜〉 = σ
√
pi/2
σ2S˜ = (2− pi/2)σ2.
(5.1)
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Pravi šum na sliki je torej standardna deviacija signala, ki jo delimo s faktorjem√
2− pi/2 = 0, 655.
σS˜ σ SNR
0,99 1,51 215001,55 = 14238
Tabela 5.2
Razmerje signal šum je pri meritvah difuzije celotnega vzorca izredno visok, ker
signal zajemamo iz celotnega vzorca. Zaradi visokega SNR lahko sklepamo, da je
glavni delež napak signala statistična fluktuacija spinskega odmeva, kot posledica
vklapljanja gradientov slikanja in difuzijskih gradientov, ki niso popolnoma pono-
vljivi.
5.3 Statistična ocena napake
Za oceno napake, smo poskus merjenja difuzije iz celotnega vzorca za testni vzorec
vode ponovili desetkrat za vsako difuzijsko obtežbo b, na sliki 5.1 spodaj so prikazane
meritve signalov.
Slika 5.1: Ponovljene meritve vrha spinskega odmeva pri različnih difuzijskih obtež-
bah.
Prikažemo tabelo standardnih odklonov in povprečnih signalov iz slike 5.1. Za
vsak koeficient difuzijske obtežbe b, dobimo oceno za relativno napako δ PGSE
signala v vrhu spinskega odmeva.
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b[ s
mm2 ] 0 114 229 344 459 574 689 804
S 23917,08 20333,15 17429,89 15029,91 12939,63 11209,69 9733,36 8475,50
σ 328,48 286,93 253,86 196,45 183,64 147,73 126,61 114,04
δ 1,37 % 1,41 % 1,45 % 1,30 % 1,41 % 1,31 % 1,30 % 1,34 %
Tabela 5.3: Povprečje in standardni odklon deset ponovitev poskusa PGSE na te-
stnem vzorcu pri 8 različnih difuzijskih obtežbah b.
Standardni odkloni se z višanjem koeficienta difuzijske obtežbe b v povprečju
manjšajo. Relativne napake pa ostajajo približno konstantne δ ≈ 1, 4%. Za zgornjo
mejo napake signala PGSE, pri vseh nadaljnjih meritvah privzamemo 1, 5% neate-
nuiranega signala spinskega odmeva vzorca.
σS = 1, 5% · Smax(b = 0) (5.2)
5.4 Temperatura vzorca znotraj MRI sistema
Zanimalo nas je, kakšna je temperatura vzorca znotraj MRI sistema, saj je tempe-
ratura pomemben podatek za umeritev kasnejše metode. Za relevanten podatek o
temperaturi vzorca znotraj MRI sistema se je izkazal hladilnik, ki hladi gradientne
tuljave.
Za merjenje temperature smo uporabili uporovni termometer PT1000, ki ima pri
0◦ upor R0 = 1000Ω, upor pa se s temperaturo v delovnem območju spreminja kot
R = R0(1 + k(T − T0)), kjer je konstanta k = 0.003925K−1, temperaturo pa poda-
jamo v ◦C.
Temperaturo vzorca smo merili direktno v vzorcu, ki smo ga vstavili v NMR sis-
tem, kjer smo ga pustili 80 min, da so se vzpostavile stacionarne razmere. Rezultati
meritev temperature vzorca po času t = 80min so prikazani v tabeli 5.4 spodaj.
Pulzna zaporedja na temperaturo vzorca niso imele vpliva, zato se je temperatura
vzorca ustalila pri temperaturi, ki jo je vzdrževal hladilnik.
THladilnik = 21◦C (5.3)
Čas [min] Temperatura [ ◦C]
0 23,7 ±0, 08
80 21,04 ±0, 08
Tabela 5.4: Rezultat merjenja temperature vzorca znotraj MRI tuljave na začetku
in po času t = 80min.
51
Poglavje 5. Rezultati
5.5 Umeritvena konstanta gradientov magnetnega
polja
Kalibracijski faktor vrednosti gradientnih tuljav Gkalibracija je bil kalibriran z dru-
gačno metodo, kot je difuzijsko slikanje. Pri merjenju difuzijskih konstant vzorcev
se zato lahko pojavi konstantni zamik vrednosti difuzijskih konstant.
Ko smo uspeli dobro izmeriti difuzijske konstante vode, smo glede na znane vre-
dnosti difuzijskih konstant pri temperaturi hladilnika, umerili sistem. Popravek α
izračunamo s pomočjo normalizacije difuzijske konstante vode po naslednjem po-
stopku:
Izmerili smo difuzijsko konstanto vodo s pomočjo faktorja Gkalibracija, pri treh različ-
nih časih TE v vseh treh smereh lab. sistema (9 meritev). Izračunali smo povprečje
vseh izmerjenih difuzijskih konstant vode
Dvoda = 1, 90 · 10−9m
2
s
. (5.4)
Pri temperaturi hladilnika T = 21◦C smo v literaturi [20] poiskali natančno izmer-
jeno difuzijsko konstanto vode (natančnost meritev δ ≤ 0.1%)
Dvoda(T = 21◦C) = 2.081 · 10−9m
2
s
. (5.5)
Tako znaša naš faktor popravka
α = Dvoda
Dvoda(T = 21◦C)
= 0, 917. (5.6)
Za popravek kalibracijskega faktorja, je potrebno faktor α koreniti, saj gradient v
enačbi (4.4) nastopa v kvadratu. Nove vrednosti gradientov izračunamo kot
Gi =
√
α ·Gkalibracija · gi, (5.7)
popravek kalibracijske konstante znaša
√
α = 0, 956, kar pomeni, da moramo efek-
tivno zmanjšati kalibracijsko konstanto za 4, 4%.
5.6 Meritve difuzijske konstante celotnih vzorcev
V prvem delu smo izmerili 1D signal spinskega odmeva brez difuzijskih gradientov
in z difuzijskimi gradienti, pri treh časih spinskega odmeva TE=15ms, 45ms, 85ms.
Zaradi povečevanja spinskega odmeva se je povečeval tudi razmik med difuzijskima
gradientoma. Ostali parametri zaporedja so bili enaki in so podani v tabeli 5.5.
Slikali smo vzorec šparglja, rabarbare in vode. Pri vseh treh časih TE smo ohranjali
konstantno difuzijsko obtežbo b. Na ta način smo lahko prikazali vpliv razmika
med difuzijskima gradientoma (časa opazovanja difuzije) na izmerjeno difuzijsko
konstanto. S tem pristopom smo lahko raziskali vpliv omejene difuzije na izmerjeno
difuzijsko konstanto (poglavje 6.3).
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TE [ms] 15 45 85
δ [ms] 2
∆ [ms] 12 42 82
Število točk (1D) 256
Število meritev pri različnih atenuacijah 11
DW [µs] 5
TR [s] 10
Čas slikanja [s] 110
Tabela 5.5: Parametri merjenja difuzije z metodo PGSE.
Oglejmo si primer surovih meritev signala spinskega odmeva za vzorec vode.
Slika 5.2: Primer zajema signala spinskega odmeva vode pri TE = 85ms, z vklo-
pljenimi gradienti v x (leva slika), y (srednja slika) in z (desna slika) smeri labo-
ratorijskega sistema. Gradienti naraščajo od hladnejše proti toplejši barvi. Celoten
signal zaradi difuzije upada z večanjem gradientov. Signal spinskega odmeva je bil
zajet pri šibkem stalnem gradientu katerega namen ni bila difuzijska obtežba ampak
omogočanje zajema vrha odmeva.
V nadaljnji analizi pri vseh meritvah poiščemo le vrh spinskega odmeva Smax in
ga prikažemo v odvisnosti od moči difuzijskih gradientov oziroma parametrov ate-
nuacije Smax(b). Če naš model difuzijske magnetne resonance dobro drži, bi morali
Smax eksponentno padati v odvisnosti od difuzijske obtežbe b.
Rezultati s pripadajočimi izmerjenimi difuzijskimi konstantami in koeficienti de-
terminacije R2 najbolje prilagajočih z atenuacijo eksponentno padajočih funkcij, so
prikazani na naslednjih treh straneh.
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Slika 5.3: Prikaz izmerjenih vrhov spinskega odmeva za vzorec šparglja v odvisnosti
od stopnje difuzijske obtežbe b. Difuzijske konstante so manjše od difuzijske kon-
stante vode. Opazimo počasnejšo difuzijo v x, y smeri, kot v z smeri, zaradi česar se
premice razklopijo. Ta pojav se z višanjem časa TE povečuje, čeprav držimo koefi-
cient b enak pri vseh treh meritvah. Pojav lahko razložimo z bolj izrazitim pojavom
omejene difuzije.
54
5.6. Meritve difuzijske konstante celotnih vzorcev
Slika 5.4: Pri rabarbari izmerimo ravno tako izmerimo počasnejšo difuzijo v x in y
smeri, kot v z smeri, a je pojav manj izrazit, kot pri šparglju. Pojav se ravno tako
povečuje z daljšimi časi TE, kar je posledica bolj omejene difuzije.
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Slika 5.5: Difuzija vode ni omejena. Difuzijske konstante se v okviru napak ujemajo
pri vseh časih TE. Meritev vode ima slabše ujemanje modela z meritvami, kot oba
rastlinska vzorca, zaradi efektov površine (poglavje 6.4).
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Predstavimo deleže anizotropije vzorcev, ki jih izračunamo iz enačbe (3.41) ob
predpostavki, da je laboratorijski sistem tudi lastni sistem vzorcev, kar je za vse tri
merjene vzorce dober približek.
FA ∆ = 12ms ∆ = 42ms ∆ = 82ms
Voda 0,03 0,01 0,02
Rabarbara 0,04 0,06 0,09
Špargelj 0,11 0,16 0,23
Tabela 5.6: Izračunani deleži anizotropije FA prikazujejo, da ima špargelj najbolj
anizotropno tkivo. Pri vodi je FA nizek in enak pri vseh časih ∆, medtem ko pri
šparglju in rabarbari FA raste s časi ∆, kar kaže na odvisnost pojava omejene difuzije
v tkivu od časa opazovanja difuzije ∆.
5.7 2D difuzijsko slikanje vzorca šparglja
Z 2D DWI razširitvijo osnovne PGSE metode slikanja, slikamo vzorec šparglja pri
šestih različnih smereh difuzijskih gradientov po shemi Dual-Gradient [18]. Za ve-
rifikacijo metode, podobno kot pri 1D slikanju posnamemo še tri DWI slike v treh
glavnih smereh MRI sistema in eno neuteženo sliko.
TE [ms] 47
TR [s] 5
δ [ms] 2
∆ [ms] 42
b [s / mm2] 858,34
Velikost matrike 128x128
DW [µs] 5
FOV [mm] 10
Gdifuzijski [% / mTm ] 37,9 / 269
Gp [% / mTm ] 28,73 / 204
Gr [% / mTm ] 31,43 / 223
Število DWI slik 7 + 3
Čas slikanja [min] 106
Tabela 5.7: Parametri slikanja 2D DWI vzorca šparglja.
Najprej smo trikrat slikali špargelj z gradienti v x, y, z smereh laboratorijskega
sistema. Na ta način smo se prepričali o delovanju 2D metode. Slike smo ročno
segmentirali, da smo dobili le področje z visokim signalom (ROI).
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Slika 5.6: Prikaz DWI slik vzorca šparglja - a) slika brez difuzijske utežbe, b),
c) - slika z difuzijskim gradientom v x smeri in y smeri, kjer opazimo, da so deli
šparglja svetlejši, kar kaže na počasnejšo difuzijo (večjo omejenost difuzije) v tistem
delu, d) slika z difuzijskim gradientom v z smeri, ki je po pričakovanjih najtemnejša,
saj je difuzija v osi stebla šparglja najhitrejša (najmanj omejena).
V nadaljevanju smo uporabili shemo Dual-Gradient in slikali šest DWI slik, ter
eno neuteženo sliko vzorca šparglja.
Slika 5.7: Šest DWI 2D slik vzorca šparglja, brez (levi zgornji kot) in z difuzijskimi
gradienti po shemi Dual - Gradient. Z indeksi so označene usmeritve gradientov iz
tabele 4.1.
V programskem jeziku python numerično implementiramo metodo iz poglavja
3.3 in uporabimo šest DWI slik in neuteženo sliko, da rešimo sistem enačb za vsako
točko slike posebej, ter prikažemo vseh šest komponent difuzijskega tenzorja v vzorcu
šparglja.
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Slika 5.8: Prikaz vseh komponent difuzijskega tenzorja vzorca šparglja v enotah
m2
s
. Povprečne vrednosti celotnega ROI so podane v naslovu. Izven diagonalne
komponente so majhne napram diagonalnim komponentam.
Slike 5.8 poda informacijo o lokalni porazdelitvi difuzijskih konstant. Kompo-
nente Dxx in Dyy dosežejo nizke vrednosti ravno v glavnih vlaknih šparglja (modro).
Vlakna so usmerjena v smer z in zato se komponente difuzijskega tenzorja Dzz v
glavnih vlaknih ne razlikujejo močno od ostalega tkiva.
Difuzijski tenzor v vsaki točki slike posebej diagonaliziramo in lastne vrednosti raz-
vrstimo od največje do najmanjše D1, D2, D3. Iz diagonaliziranega tenzorja lahko
izračunamo različne metrike. Prikažemo sliko deleža anizotropije (FA).
Slika 5.9: Delež anizotropije nam potrdi omejenost difuzije v glavnih vlaknih špar-
glja, kjer je FA izredno visok (FA ≥ 0, 6). Povprečni FA po ROI je primerljiv in se
ujema z meritvijo celotnega vzorca v tabeli 5.6 (FA = 0,16).
S pomočjo metode elipsoidnega prikaza difuzijskega tenzorja v lastnem sistemu
izrišemo elipsoidni prikaz difuzijskih tenzorjev za vzorec. Za izris uporabimo od-
prtokodni programski paket v jeziku python DIPY [21]. Paketu moramo podati
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vhodni podatek - celotno matriko rešitev difuzijskih tenzorjev v lastnem sistemu.
Paket nam izriše elipsoide v 3D prostoru in jih obarva z usmerjenostjo osi največje
difuzije, svetlost slike pa je utežena z FA metriko. Dobljeno 3D sliko lahko poljubno
rotiramo v prostoru za boljši pogled.
Slika 5.10: DTI slika nam pokaže usmerjenost difuzijskih tenzorjev po prostoru. Na
desni je podan še bližji pogled na enega od glavnih vlaken, kjer se dobro opazi, da
so difuzijski tenzorji pretežno ponazorjeni z elipsoidi cigaraste oblike usmerjenimi v
smer osi z. Kontrast (svetlo/temno) nam poda informacijo o velikosti FA.
Podobno kot s FA sliko ugotovimo, da je difuzija anizotropna v glavnih vlaknih
šparglja. Barvni prikaz pa nam omogoča pogled v usmerjenost vlaken šparglja. Mo-
dra barva, kar pomeni da je usmerjenost pretežno v smeri z osi laboratorijskega
sistema, kot smo pričakovali. Difuzija vode v centralnem delu šparglja je neomejena
in izotropna.
S špargljem smo umerili 2D DTI metodo, saj je notranja struktura dobro znana,
zaradi tega smo lahko lažje odpravili napake pri implementaciji slikovnih in nume-
ričnih metod. V nadaljevanju smo zaradi dobre učinkovitosti 2D slikanja, razširili
metodo v 3D slikanje in jo uporabili za merjenje neznano strukturo.
5.8 3D difuzijsko slikanje mišjih možganov
Z dodatnim faznim gradientom smo razširili metodo DTI iz 2D na 3D slikanje.
Po implementaciji smo slikali vzorec mišjih možganov, ki za razliko od šparglja in
rabarbare ne kažejo tako očitnih simetrijskih lastnosti anizotropije difuzije v la-
boratorijskem sistemu. Zaradi boljše natančnosti in potrebe kasnejše analize smo
uporabili shemo z 19 nekolinearnimi gradienti, ki ima nižji CN = 1.678, kot shema
Dual - Gradient. Pred slikanjem smo opravili dve testni meritvi: prva meritev je
bila slika posneta z hitro 2D FAST zaporedjem, ki nam je pokazala ali smo "eliptične
pol osi"možganov pravilno orientirali v laboratorijskem sistemu. Za drugo meritev
pa smo za oceno velikosti difuzijskega gradienta, pomerili PGSE signal celotnega
vzorca in na ta način določili velikost optimalnega difuzijskega gradienta Gdifuzijski
po metodi 4.2.3. Po predhodnem testiranju slikanja smo zaradi slabega SNR, zapo-
redju povečali število povprečitev signala na dve povprečitvi signala. Parametri 3D
slikanja so prikazani v tabeli 5.8.
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TE [ms] 23
TR [s] 1
δ [ms] 3
∆ [ms] 17
b [s / mm2] 1875,89
Velikost matrike 128x128x128
DW [µs] 5
FOV [mm] 20
Gdifuzijski [% / mTm ] 60,00 / 426
Gp [% / mTm ] 15,96 / 113
Gr [% / mTm ] 34,92 / 248
Število DWI slik 20
Število povprečenj signala 2
Čas slikanja [dni] ≈ 7, 5
Tabela 5.8: Parametri slikanja 3D difuzijskega slikanja mišjih možganov.
Po končanem slikanju smo dobili dvajset 3D DWI slik, iz katerih smo pol-
avtomatsko segmentirali možgane stran od ozadja. Najprej prikažemo segmentirano
celotno 3D sliko možganov brez utežitve.
Slika 5.11: Segmentirani mišji možgani od 39. do 90. reza v aksialni ravnini.
Za primer 48. rezine prikažemo vseh 19 DWI slik, ter neuteženo sliko.
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Slika 5.12: Prikaz 48. rezine za neuteženo slikanje (levi zgornji kot) in difuzijsko
uteženo slikanje za shemo 19 različnih orientacij gradientov. Pod vsako sliko je
zapisan ustrezni indeks smeri difuzijskega gradienta (tabela 4.2).
Utežene slike so podobno, kot pri 2D slikanju temnejše. Z razširitvijo metode za
izračun difuzijskih tenzorjev v 3D, ponovno rešimo sistem enačb za vsako točko slike
posebej in tako dobimo 3D DTI sliko. Prikažemo porazdelitev vseh šest komponent
difuzijskega tenzorja za primer 48. rezine s povprečno vrednostjo komponent za
rezino.
62
5.8. 3D difuzijsko slikanje mišjih možganov
Slika 5.13: Prikaz izračunanih vrednosti difuzijskega tenzorja Dij in njihovih pov-
prečnih vrednostih po ROI za primer 48. rezine. Prevladujoče komponente so
diagonalne, vrednosti difuzijskih konstant pa so manjše, kot za prosto vodo.
Za vsako rezino posebej diagonaliziramo difuzijske tenzorje in prikažemo sliko
deleža anizotropije za relevantne rezine (od 42. do 77.) v aksialni ravnini
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Slika 5.14: Prikaz porazdelitve FA za serijo prerezov od 42. do 77. rezine v aksialni
ravnini.
Opazimo lahko izrazite simetrične vzorce visoko anizotropnega tkiva (FA ∼ 0, 8)
od tretje slike (42. rezine) naprej. Prednosti 3D DTI slike so, da lahko FA prikažemo
v kateri koli ravnini želimo. Najprej jo prikažemo v sagitalni ravnini, za primerjavo
z shemo anatomske zgradbe mišjih možganov na sliki 4.4.
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Slika 5.15: Prikaz porazdelitve FA za serijo relevantnih rezin od 46. do 82. rezine v
sagitalni ravnini.
Iz primerjave atlasa mišjih možganov 4.4 in rezultatov na sliki 5.15, lahko zaklju-
čimo da visoka FA ≈ 0, 8 v sagitalni ravnini predstavlja uspešno zaznano belo tkivo
v možganih in sicer se dobro vidijo kalozni korpus (corpus callosum) in možganskega
forniksa (fornix), ki se raztezata preko vseh sagitalnih prerezov. Opazimo tudi dele
možganskega debla in hipotalamusa.
5.8.1 Usmerjenost belega tkiva v vzorcu možganov
Za prikaz usmerjenosti tkiva na podlagi izračunane 3D DTI slike, uporabimo barvni
prikaz FA po metodi barvnega prikaza FA, 3.5.5, saj metoda prikaza elipsoidov
zaradi prevelikega števila slikovnih točk (128x128) ni primerna. Barvni prikaz FA
uporabimo za rezine v aksialni ravnini za osrednji del možganov (od 46. do 76.
rezine).
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Slika 5.16: Prikaz usmerjenosti tkiva z metodo obarvanja FA porazdelitve za serijo
relevantnih rezin od 46. do 76. rezine v aksialni ravnini. Modra predstavlja usmer-
jenost v z smeri laboratorijskega sistema, rdeča v x smer lab. sistema, in zelena v y
smer laboratorijskega sistema.
Na sliki 5.15 opazimo, da se osrednji "križ"belega tkiva razteza v smeri pretežno
levo desno (x smer, rdeča), v nekaterih prerezih pa tudi v diagonalnih smereh (roza,
vijolična barva). Za boljšo predstavo o usmerjenosti centralnega križa belega tkiva
si za konec ogledamo še koronalne preseke.
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Slika 5.17: Prikaz usmerjenosti tkiva z metodo obarvanja FA porazdelitve za serijo
koronalnih rezin od 40. do 78. rezine. Tkivo je obarvano z enako barvo kot pri
aksialni ravnini, za pravilno interpretacijo dodamo legendo barv.
S pomočjo slik koronalnih prerezov 5.17 in slik aksialnih rezin 5.15, lahko zaklju-
čimo, da je osrednji "križ"belega tkiva usmerjen pretežno levo desno (smer x).
5.8.2 Vpliv izbora smeri gradientov na kvaliteto DTI slike
Sliko mišjih možganov smo slikali z 19 nekolinearnimi gradienti, katerih tenzor b
ima CN = 1,678. Ker imamo predeterminiran sistem enačb, lahko izvedemo analizo
različnih kombinacij gradientov in izračun difuzijskih tenzorjev naredimo različnih
kombinacijah difuzijskih gradientov.
Ocena kvalitete slike
Pri diagonalizaciji difuzijskega tenzorja se lahko v nekaterih točkah slike pojavijo
negativne negativne lastne vrednosti v lastnem sistemu. Takšne točke izvzamemo
iz analize, saj so negativne lastne vrednosti ne fizikalne, zato jim pripišemo ničelno
vrednost (ozadje).
Ko izvedemo algoritem za izračun difuzijskih tenzorjev, ki ustrezajo manjšemu setu
slabše izbranih smeri različnih difuzijskih gradientov, ugotovimo, da izračun, ni
enako dober in je število točk slike z negativnimi lastnimi vrednostmi lahko veliko,
kar prikazuje slika 5.18 spodaj.
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Slika 5.18: Primerjava porazdelitve FA za dobro pokritost prostora s pomočjo difu-
zijskih gradientov na levi (DTI izračunamo na podlagi vseh 19 DWI slik možganov)
in slabe izbire pokritosti prostora na desni (DTI izračunamo na podlagi 7 DWI slik,
ki so posnete pri difuzijskih gradientov, ki slabo pokrivajo prostor). CN za levo
sliko je enak CN = 1,789, za desno pa CN = 8,758. Vidimo, da z naraščajočim CN
kvaliteta DTI slike pada.
Označimo število točk slike z negativnimi lastnimi vrednostmi za posamezno
rezino i z κi. Celotno število negativnih lastnih vrednosti K je tako
K =
N∑
0
κi, (5.8)
kjer je N število rezin. Obe metriki uporabimo za prikaz odvisnosti kvalitete slik
od pogojenostnega števila CN tenzorja b.
5.8.3 Odvisnost kvalitete slike od pogojenostnega števila
Postopamo na naslednji način: Najprej naključno izžrebamo število gradientovNgrad ∈
[6, 19] in nato naključno izberemo kombinacijo slik posnetih pri Ngrad izmed imed 19
nekolinearnih gradientov. Z dano kombinacijo DWI uporabimo algoritem za izračun
difuzijskih tenzorjev.
Na sliki 5.19 prikažemo kako se spreminja število nefizikalnih rešitev κi od i = 20
do i = 95 rezine, za 10 naključnih kombinacij.
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Slika 5.19: Opazimo naslednje. Število točk DTI slike z negativnimi lastnimi vre-
dnostmi narašča s CN, kar pomeni da je CN dobra metrika ocene kvalitete izbire
gradientov.
Prikažemo še skupno število neveljavnih točk slike K za celoten vzorec, ki ga
izračunamo s pomočjo enačbe (5.8) v odvisnosti od CN. Na grafu K(CN) poiščemo
ustrezno najbolj prilegajočo se eksponentno in kvadratno funkcijo.
Slika 5.20: Eksponentna funkcija slabše opiše krivuljo odvisnosti K od CN, kot
kvadratna.
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Izmerili smo navidezne difuzijske konstante za štiri različne vzorce: voda, steblo
šparglja, steblo rabarbare in vzorec mišjih možganov. Pokazali smo, da lahko uspe-
šno izmerimo anizotropijo difuzije ex vivo na danem MRI sistemu. Potrdili smo našo
domnevo, da lahko z opremo, ki nam je bila na razpolago, slikamo 3D anizotropijo
neživih vzorcev. Meritve bi lahko uporabili tudi za potencialno implementacijo trak-
tografije.
6.1 Rastlinski vzorci
Časi slikanja s metodo PGSE so bili dolgi. V literaturi najdemo, da so že leta 2001
uspešno implementirali difuzijsko uteženo EPI metodo slikanja (EPI - Echo planar
magnetic resonance imaging) za vzorec šparglja [22], kar bi lahko bila ena od mo-
žnosti nadaljnjih implementacij na sistemu, ki bi omogočila slikanje drugih vzorcev.
Stebla špargljev se v literaturi izkažejo za dober fantom - podobno, kot v naši na-
logi so ga uporabili pri raziskavi [22]. V njej so izmerili difuzijske konstante skoraj
enake difuzijskim konstantam, ki jih izmerimo pri času TE = 45ms. Raziskava [23]
navaja, da so izmerjene FA za stebla špargljev enake FA = [0, 16 − 0, 22], hkrati
pa opisuje kapilarne fantome, ki bi jih lahko uporabljali za zagotavljanje kakovosti
(QA - Quality Assurance) potencialih MRI sistemov za meritev difuzije, saj rastlin-
ski fantomi za slednje niso primerni, zaradi biološke razgradnje vzorca.
V tabeli navedenih FA 5.6 opazimo, da so stene stebla žil rabarbare precej bolj
prepustne kot stene žil šparglja, saj je FA šparglja pri parametru ∆ = 82ms več kot
dvakrat višji, kot FA rabarbare.
6.2 Mišji možgani
Pri mišjih možganih se rezultat anizotropnega tkiva iz stranskega (sagitalnega) po-
gleda (slika 5.15 ) dobro ujema s živčnimi vlakni na atlasu mišjih možganov (slika
4.4). Glavno in najbolj očitno zaznano tkivo je corpus callosum oziroma kalozni kor-
pus - živčno tkivo, ki povezuje možganski hemisferi. Uspešno zaznamo hipotalamus,
optični trakt in medialni longitunalni fasciculus. Podobne uspešne rezultate zaznave
belega možganskega tkiva ex vivo navajajo tudi številne druge raziskave npr. [24],
ki navaja, da bi lahko bil cilj MRI slikanja mišjih možganov detekcija in monitoring
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anatomskih sprememb zaradi genetskih mutacij, bolezni in drugih vzrokov.
Možen korak, ki bi ga lahko naredili v prihodnosti, je slikanje anizotropije difu-
zije in vivo na mišjih možganih in primerjava rezultatov z ex vivo. Pričakujem, da
bi se rezultati v tem primeru spremenili. V preglednem članku [25], avtorja navajata
izzive in vivo difuzijskega slikanja možganov mišjih novorojenčkov. Pri in vivo slika-
nju smo omejeni s časi slikanja t ≤ 2h, saj ima predolga anestezija lahko negativne
učinke na razvijajoče se možgane miši. Občutljivost tuljav je zaradi večjih dimenzij
celotne glave od izoliranih možganov in posledični rabi večjih tuljav slabša. Težavno
je pri slikanju in vivo omejiti tudi gibanje možganov. Raziskava [24] pa navaja, da
se mišji možgani po tem, ko jih izoliramo ex vivo, zaradi osmotskega tlaka tekočine
v kateri se nahajajo, morfološko spremenijo in sicer so ugotovili, da se v povprečju
skrčijo za 4, 4%, nekatera tkiva npr. bazalni gangliji za 21, 8%, lateralni ventrikli pa
povsem kolapsirajo in se skrčijo za 99% osnovnega volumna.
V sklopu raziskave [26] so primerjali rezultate slikanja opičjih možganov in vivo
in ex vivo ter ugotovili, da se FA in ADC razlikuje med in vivo in ex vivo vzorcema
živčnega tkiva pri enakih parametrih slikanja in sicer je bil ADC manjši na neži-
vem vzorcu, podobno tudi FA. Pri neživih opičjih možganih so moral uporabiti višje
vrednosti b, kot pri živih. Daljšanje difuzijskega časa ∆ je pripomoglo tako pri ex
vivo, kot pri in vivo meritvah. Pri procesu traktografije se izkaže, da sta obe vrsti
meritev dala dobre rezultate, ki pa so močno izboljšani pri daljših difuzijskih časih
∆ ≈ 200ms.
Glede na zgornje študije menim, da bi z implementirano metodo, lahko uspešno
izmerili anizotropijo tkiva tudi za in vivo meritve.
6.3 Ocena dimenzij žil vzorca šparglja in rabar-
bare
Atenuacija signala ln(Sb
S0
) je sorazmerna b ∝ G2∆. Pri merjenju difuzije celotnega
vzorca špargljev in rabarbare v treh glavnih smereh laboratorijskega sistema v ta-
beli 5.6 opazimo, da FA narašča s daljšanjem časa med difuzijskima gradientoma
∆, kljub enakim vrednostim koeficienta difuzijske obtežbe b, ki smo jo ohranjali
s ustreznim manjšanjem gradientov magnetnega polja. Za špargelj znaša pri času
∆ = 12ms FA = 0, 11 in se pri času ∆ = 82ms poveča na FA = 0, 23 oziroma
kar za 110%. Podobno pri manj anizotropnem tkivu rabarbare izmerimo pri času
∆ = 12ms FA = 0, 04, pri času ∆ = 82ms pa FA = 0, 09 oziroma za 125% več.
Zdi se, da so izmerjene difuzijske konstante časovno odvisne. Časovno odvisno ani-
zotropijo difuzije lahko razložimo s povprečno prosto potjo molekul.
Manj časa ko preteče med obema difuzijskima gradientoma, manj se bodo mole-
kule v povprečju difuzijsko razširile in zato pri nizkih časih ∆ še ne bodo zadele
stene žil, kar pomeni da imamo pravzaprav opravka z neomejeno difuzijo. V litera-
turi lahko najdemo pogoj, da mora biti za uspešno zaznano anizotropijo tkiva, čas
∆ velik vsaj
∆− δ/3 ≥ r2/D, (6.1)
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kjer r povprečna razdalja do stene, ki omejuje molekule vode [8].
S pomočjo izmerjenih FA lahko ocenimo kakšna je dimenzija sten šparglja in ra-
barbare.
Špargelj: Vzemimo za spodnjo mejo časa, ki ga morajo prepotovati molekule čas,
ko difuzija še ni močno omejena in je FA nizek (FA = 0, 11), t = ∆ = 12ms. Za
difuzijsko konstanto vode v šparglju vzamemo vrednost izmerjeno pri ∆ = 12ms
v smeri x (Dxx = 1, 63 × 10−9 ± 3, 31 × 10−11m2/s). Razdaljo ocenimo s pomočjo
povprečne poti, ki se v treh dimenzijah (npr. os x ali y) v laboratorijskem sistemu
lahko izračuna s pomočjo Gaussove rešitve modela difuzije v neskončnem mediju
(3.6)
x =
√
6Dt (6.2)
Za špargelj znaša xspargelj = 9, 79µm±1, 8·10−3µm. Ocena spodnje meje špargljevih
žil je torej enak dspargelj ≥ 19, 58µm±3, 6·10−3µm. Na mikroskopski sliki šparglja 6.1
spodaj, opazimo da premer sega od nekaj 10µm do 100µm, naša ocena za spodnjo
mejo dimenzije špargljevih žil je torej smiselna. Podobne rezultate navaja tudi
raziskava [22].
Slika 6.1: Mikroskopska slika prereza šparglja (desno), kjer vidimo da premer žil v
šparglju sega od 10µm do 100µm.
Rabarbara: Podobno tudi pri rabarbari opazimo, da pri času ∆ = 12ms, difu-
zija še ni močno omejena, zato ocenimo, spodnjo mejo premera žil podobno, kot
pri šparglju. Difuzijska konstanta rabarbare je malo višja, kot pri šparglju in znaša
Dxx = 1, 81×10−9±3, 2×10−11m2/s. V smeri x tako v času ∆ molekule v povprečju
prepotujejo razdaljo xrabarbara = 10, 42µm ± 1, 7 · 10−3µm, kar pomeni da je ocena
spodnje meje špargljevih žil rabarbare enaka drabarbara ≥ 20, 84µm± 3, 4 · 10−3µm.
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6.4 Notranji gradienti magnetnega polja pri vzorcu
vode
Pri merjenju difuzije vode v treh glavnih smereh laboratorijskega sistema smo za-
znali težave pri merjenju difuzije majhnih vzorcev vode, ki jih pri merjenju rastlin
nismo zaznali. Na težave smo naleteli, ko smo želeli izmeriti enako velik vzorec
vode, kot je bil vzorec uspešno opravljene meritve na vzorcu šparglja: torej višine
h = 19mm in premera d = 10mm (slika 4.2).
Slike 6.2 prikazujejo opravljeno meritev pri treh časih TE in s tem treh različ-
nih časih ∆ ≈ TE. Pri časih TE = 45ms, 85ms se pojavi zamik signala in sicer
po vklopu difuzijskega gradienta in le v smeri z. Za takšne meritve predpostavljen
model PGSE, ki ga podaja enačba (3.39) ne velja več, v primeru, da pa ga upo-
rabimo, dobimo previsoke / neustrezne difuzijske konstante. Neujemanje narašča z
daljšanjem časa TE (∆).
Slika 6.2: Rezultat signala 1D PGSE za majhen vzorec vode (h = 19 mm in d = 10
mm). Nezveznost v z smeri (rdeča črta) se viša s daljšanjem časa TE.
Pojav smo raziskali tako, da smo najprej poskrbeli, da je magnetno polje znotraj
vzorca čim bolj homogeno, tako da smo vklopili vse kanale tuljav za izboljšanje
homogenosti magnetnega polja in pustili programu spektrometra, da konča s po-
stopkom avtomatske optimizacije homogenosti magnetnega polja. Meritve so bile,
kljub homogenemu magnetnemu polju podobne, kot na sliki 6.2, zato smo se od-
ločili, da opravimo meritve difuzije na približno pol manjšem vzorcu vode (h = 10
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mm in d = 5 mm) in ugotovili, da je pojav zgolj še večji. Meritev pri času TE
= 85ms prikazuje graf 6.3. Pri manjšem vzorcu pride do neujemanja signala tudi
v x in y smeri. Na graf smo narisali tudi pričakovan potek atenuacije signala pri
znani difuzijski konstanti vode za temperaturo T = 21◦C (črna krivulja) [20].
Slika 6.3: Rezultat višine spinskega odmeva pri večanju koeficienta difuzijske obtežbe
b za vzorec vode dimenzij h = 10 mm in d = 5 mm. V tem primeru zaznamo
razhajanje signalov tudi v x in y smeri.
Na grafu 6.3 opazimo, da odstopanje izmerjenih vrednosti atenuacije od teore-
tične napovedi premaknjeno k nižjim vrednostim (kot da bi bil koeficient difuzijske
obtežbe večji od upoštevanega). To bi lahko bila posledica dodatnega notranjega
gradienta g0 k osnovnem gradientu, ki je izpeljan v dodatku C.
Najbolj nas zanima najmočnejši notranji gradient, ki ima z smer in nam najbolj
pokvari signal. Predpostavimo, da notranji gradienti magnetnega polja kaže zgolj
v smeri z g0 = g0ez, kot posledica induciranih gradientov zaradi razlik v magnetni
susceptibilnosti na stiku vode, stekla in zraka (na površini). Skalarni produkt med
difuzijskim gradientom g = [0, 0, Gz] in g0 znaša tako g · g0 = g0Gz.
Da ocenimo prispevek notranjega gradienta, prilagajamo parametre modelne enačbe
(C.3) najboljšemu ujemanju modela z merskimi točkami. Enačba se za naš primer
poensotavi v
ln[A(2τ)/A(0)] = −γ2D
{
δ2
(
∆− 13δ
)
G2z + 23τ
3g20δ
2−δ
[
2
3δ
2 − 2τ 2
]
Gzg0}. (6.3)
Parametra, ki jih prilagajamo sta A(0) (saj ob atenuaciji b = 0 ne vemo koli-
kšen je prispevek atenuacije notranjega gradienta) in g0. Za difuzijsko konstanto
privzamemo znano vrednost difuzijske konstante vode pri temperaturi T = 21◦C,
D = 2, 05 · 10−9m2
s
.
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Slika 6.4: Najboljše ujemanje med modelom atenuacije signala zaporedja PGSE ob
prisotnem notranjem gradientu g0 v z smeri z izmerjenimi vrednostmi.
Najboljše ujemanje modela z meritvami dobimo pri vrednosti notranjega gradi-
enta
g0 = 6 · 10−3T/m± 0, 3 · 10−3T/m, (6.4)
kar znaša 0, 84% maksimalnega gradienta, ki nam ga lahko da tuljava. Red velikosti
notranjih gradientov je mnogo manjši, kot red velikosti difuzijskih gradientov, toda
prava velikost induciranih gradientov je večja, saj je notranji gradient povprečen
preko celotnega vzorca, med tem ko so notranji gradienti tipično najvišji na robovih.
V literaturi najdemo primer izgleda magnetnega polja, ki ga prikazuje slika 6.5,
na kateri se vidi, da so največja odstopanja magnetnega polja ravno na robovih.
76
6.4. Notranji gradienti magnetnega polja pri vzorcu vode
Slika 6.5: Prikaz magnetnega polja v skali Larmorjeve frekvence za aksialni prerez
(levi stolpec) in koronalni prerez (desni stolpec) za vzorec etanola pred optimizacijo
homogenosti magnetnega polja (zgoraj - A) in po njej (spodaj - B). Pri obeh prerezih
se jasno vidi, da je nehomogenost magnetnega polja najvišja na površinah (robovih)
vzorca. Vir [27].
Pri merjenju daljšega vzorec vode (h = 49 mm in d = 10 mm, na sliki vzorcev
4.2) so bile atenuacije signala pri vseh časih ∆ oziroma TE za vse tri smeri enake v
okviru napak, osnovni difuzijski model pa je dobro opisoval potek atenuacije, kot bi
pričakovali za izotropni medij (Rezultati 5.6).
Zaključek: sklepamo da se pri dovolj kratkem in majhnem vzorcu inducirajo doda-
tni gradienti magnetnega polja na površini vzorca (stik vzorca in zraka), ki nam pri
daljših časih ∆ oziroma TE lahko znatno prispevajo k povečani atenuaciji signala.
Zaradi tega, ker so notranji gradienti večji na površini kot v notranjosti dobimo, da
je vpliv notranjih gradientov pri večjih vzorcih manjši . Zaključim, da je pri merjenju
difuzije vzorcev vode bolje meriti čim večje vzorce za izničenje prispevka induciranih
gradientov na površini. Prispevek induciranih notranjih gradientov lahko izničimo
tudi s tem, ko vzamemo tako dolg vzorec, da iz obeh robov v z smeri ne sprejemamo
signala, saj robova segata izven področja, kjer tuljava še lahko lovi signal.
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Zaključek
Na 400 MHz sistemu za visoko-ločljivo slikanje z magnetno resonanco smo uspe-
šno implementirali magnetnoresonančno slikanje anizotropne difuzije. Najprej smo
s pomočjo zaporedja PGSE slikali vzorec vode in umerili naš sistem, da je pravilno
izmeril difuzijske konstante vode pri dani temperaturi. Nato smo s pomočjo rastlin-
ski vzorcev stebla šparglja in rabarbare uspešno zaznali anizotropno difuzijo v osi
stebla in sicer so bile difuzijske konstante višje v smeri z, kot v smeri x oziroma y.
Ugotovili smo tudi, da se je izmerjen delež anizotropije (FA) šparglja dobro ujemal z
vrednostim v drugih raziskavah. S pomočjo opazovanja pojava omejene difuzije pri
različnih časih ∆ smo lahko ocenili povprečno velikost špargljevih žil, ki omejujejo
difuzije vode. Vrednosti so se dobro ujemale z vrednostmi premerov žil, pridobljenih
z optično mikroskopijo.
Ko smo preverili metodo slikanja PGSE za merjenje difuzije celotnega vzorca, smo
z dodatnim slikovnim gradientom metodo razširili na difuzijsko obteženo slikanje
(DWI) v 2D in v 3D, ki smo jo testirali na vzorcu šparglja. Poskrbeli smo za opti-
malni koeficient difuzijske obtežbe b in naredili tri osnovne DWI slike z difuzijskimi
gradienti v glavnih smereh laboratorijskega sistema, ki so potrdile pravilnost imple-
mentacije slikanj. Nato pa smo po shemi Dual - Gradient posneli šest DWI slik,
s pomočjo katerih smo lahko implementirali algoritem za izračun difuzijskega ten-
zorja v vsaki točki slike. S pomočjo 2D slike FA vzorca šparglja smo ugotovili, da
se v šparglju najbolj anizotropne strukture v steblu dokaj simetrično nahajajo okoli
centralne osi stebla.
Za prikaz potencialne aplikacije magnetno resonančnega slikanja anizotropne di-
fuzije smo slikali vzorec mišjih možganov v 3D. Ta vzorec ima zapleteno strukturo
živčnih vlaken, ki predstavljajo tudi glavne smeri anizotropne difuzije. Posneli smo
19 3D DWI slik in eno difuzijsko neuteženo sliko. S primerjavo slik FA v sagitalni
ravnini in slike anatomske strukture mišjih možganov smo potrdili uspešno zaznavo
belega tkiva v možganih - to so aksonska živčna vlakna, v katerih je difuzija vode
močno anizotropna. Kontrast zaznanega tkiva je bil izredno visok. V aksialni in ko-
ronaralni ravnini smo z barvnim prikazom FA prikazali tudi usmerjenost aksonskih
vlaken in s tem nakazali potencialno možnost razširitve metode slikanja difuzijskega
tenzorja v smeri sledenja živčnih vlaken (traktografije).
Pokazali smo kako je natančnost rezultatov odvisna od pogojenostnega števila CN
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tenzorja atenuacije b. Glavni vpliv, ki smo ga zaznali je bil vpliv CN na število
neveljavnih slikovnih točk, v katerih smo izračunali negativne lastne vrednosti di-
fuzijskega tenzorja. Pokazali smo, da lahko odvisnost CN od števila neveljavnih
slikovnih točk za primer vzorca mišjih možganov dokaj dobro parametriziramo s
kvadratno funkcijo.
V sklopu magistrske naloge smo izkoristili tudi neustrezne meritve atenuacije si-
gnala pri majhnih vzorcih vode. Zaključili smo, da so posledica notranjih induci-
ranih gradientov magnetnega polja na površini med stikom vzorca in zraka, ki so
bili pri majhnih vzorcih vode dovolj veliki, da je njihovo neupoštevanje v osnov-
nem eksponentnem modelu signala PGSE vodilo do precenjenih vrednosti hitrosti
difuzije. Osnovni model puzlnih difuzijskih gradientov smo razširili s dodatnim kon-
stantnim notranjim gradientom. Razširjen model je dobro opisal meritve majhnih
vzorcev - z novim modelom smo lahko izluščili vrednosti notranjega gradienta, ki so
bile ≤ 1% največjih dosegljivih difuzijskih gradientov, kar je pri majhnih vzorcih in
dolgih časih ∆ oziroma TE dovolj, da nam vpliva na potek atenuacije signala.
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Dodatek A
Pogojenostno število
Recimo, da imamo sistem n linearnih enačb z n realnimi neznankami xn in realnimi
koeficienti aij, ki ga zapišemo kot
a11x1 + a12x2 + · · ·+ a1nxn = b1
a21x1 + a22x2 + · · ·+ a2nxn = b2
an1x1 + an2x2 + · · ·+ annxn = bn.
(A.1)
Sistem lahko zapišemo v matrični obliki
Ax = b, A ∈ Rn×n, x, b ∈ Rn, (A.2)
kjer je A realna matrika koeficientov
A =

a11 · · · a1n
... ...
an1 · · · ann
 , (A.3)
x realni vektor rešitev sistema enačb
x =

x1
...
xn
 (A.4)
in b vektor vrednost bi
b =

b1
...
bn
 . (A.5)
Zanima nas kakšne so občutljivosti rešitve linearnega sistema na spremembe podat-
kov / napake podatkov. Potem lahko enačbo (A.2) zapišemo kot
(A+ δA)(x+ δx) = b+ δb. (A.6)
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Dodatek A. Pogojenostno število
Iz zgornje enačbe lahko izpeljemo oceno kakšna je zgornja meja za relativno napako
rešitve sistema linearnih enačb [28]
‖δx‖
‖x‖ ≤
‖A−1‖ · ‖A‖
1− ‖A−1‖ · ‖A‖ · ‖δA‖‖A‖
(‖δA‖
‖A‖ +
‖δb‖
‖b‖
)
, (A.7)
oziroma
‖δx‖
‖x‖ ≤
κ(A)
1− κ(A)‖δA‖‖A‖
(‖δA‖
‖A‖ +
‖δb‖
‖b‖
)
, (A.8)
kjer je ‖x‖ poljubna norma vektorja x, ‖b‖ poljubna norma vektorja b, ‖A‖ norma
matrike A in κ(A) pogojenostno število matrike A, ki ga definiramo kot
κ(A) :=
∥∥∥A−1∥∥∥ · ‖A‖. (A.9)
Za pogojenostno število velja
1 ≤ κ(A), (A.10)
saj je 1 ≤ ‖I‖ = ‖AA−1‖ ≤ ‖A‖ ‖A−1‖. Recimo, da je ‖δA‖‖A‖ = 0 in ‖δb‖‖b‖ = ,
potem velja da je zgornja meja relativne napake naše rešitve enaka
‖δx‖
‖x‖ ≤ κ(A). (A.11)
Če torej računamo z relativno natančnostjo podatkov , dobimo v tem preprostem
primeru rešitev z natančnostjo κ(A) - torej moramo za dobro natančnost naših re-
zultatov imeti pogojenstno število čim bližje spodnji meji κ(A) ≈ 1.
Zgornji rezultati in definicija pogojenostnega števila veljajo tudi za predeterminiran
sistem, s katerim imamo tipično opravka pri izračunu difuzijskega tenzorja [28]. V
magistrski nalogi uporabljamo posebno notacijo za pogojenostno število, ki je enaka
κ(A) := CN , saj je takšna notacija uporabljena v člankih o slikanju difuzijskega
tenzorja.
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Dodatek B
Optimalna vrednost koeficienta
difuzijske obtežbe b
Predpostavimo, da izmerimo le dva signala PGSE in sicer pri dveh različnih atenua-
cijah b1 in b2. Če je napaka signala enaka σ in enaka za oba signala lahko vrednosti
signala zapišemo kot:
S ′1 = S0e−b1D ± σ = S1 ± σ,
S ′2 = S0e−b2D ± σ = S2 ± σ,
(B.1)
kjer je S0 vrednost neatenuiranega signala in D prava vrednost navidezne difuzijske
konstante. Iz vrednosti obeh signalov lahko izračunamo D, tako da delimo S2 in S1
S2
S1
= e−D(b2−b1), (B.2)
ter izrazimo D
D = ln(S1/S2)
b2 − b1 . (B.3)
Če izrazimo S1, S2 z izmerjeno vrednostjo signalov S ′1, S ′2 dobimo
S1
S2
= S
′
1 ± σ
S ′2 ± σ
=
S ′1
(
1± σ
S′1
)
S ′2
(
1 + σ
S′2
) = S ′1
S ′2
(
1±
(
σ
S ′1
+ σ
S ′2
))
. (B.4)
Vstavimo razmerje signalov v enačbo (B.3),
D =
ln(S
′
1
S′2
) + ln
(
1± ( σ
S′1
+ σ
S′2
)
)
b2 − b1 , (B.5)
nato uporabimo razvoj ln(1± x) ≈ ±x;x→ 0 in dobimo
D =
ln(S
′
1
S′2
)
b2 − b1 ±
σ
S′1
+ σ
S′2
b2 − b1 = D
′ + σD′ . (B.6)
Prvi člen predstavlja izmerjeno vrednost D′, ki jo izračunamo iz naših meritev, drugi
člen pa odstopanje D′ od prave vrednosti D. Še malo poenostavimo drugi člen in
zapišemo
σD′ =
σ
S′1
+ σ
S′2
b2 − b1 =
σ
S1±σ +
σ
S2±σ
b2 − b1 =
σ
S1(1± σS1 )
+ σ
S2(1± σS2 )
b2 − b1 ≈
σ
S1
+ σ
S2
b2 − b1 , (B.7)
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Dodatek B. Optimalna vrednost koeficienta difuzijske obtežbe b
če vstavimo v zgornjo enačbo vrednosti S1, S2 dobimo
σD′ =
σ
S′1
+ σ
S′2
b2 − b1 =
σ
S0
eb1D + eb2D
b2 − b1 . (B.8)
Pri našem eksperimentu je vrednost b1 → 0 in b2 → b. V tem primeru je napaka
difuzijske konstante enaka
σD′ =
σ
S0
1 + ebD
b
. (B.9)
Iščemo optimalno vrednost b, ki bo minimizirala napako izmerjene difuzijske kon-
stante. Definiramo x, kot x = bD in minimiziramo napako σD′ , tako da izračunamo
odvod napake in ga izenačimo z nič
d(σD′)
dx
= σD
S0
exx− (1 + ex)
x2
= σ
S0
ex(x− 1)− 1
x2
= 0. (B.10)
Rešujemo enačbo
0 = ex(x− 1)− 1, (B.11)
katere rešitev lahko numerično izračunamo kot
x ≈ 1, 278. (B.12)
Ko bo atenuacija x = bD = 1, 278, bo napaka izračunane difuzijske konstante D′
minimalna, zato pri dveh meritvah vedno poskrbimo, da je vrednost b takšna, da je
povprečna atenuacija signala celotnega vzorca enaka S(b)
S(b=0) = exp(−1, 278) ≈ 28% .
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Dodatek C
Ocena prispevka notranjega
gradienta k signalu PGSE
V realnosti ima difuzijski gradient magnetnega polja G(t) tudi prispevek notranjega
gradienta g0, za katerega predpostavimo, da je konstanten. Za PGSE zaporedje na
sliki 3.2 zapišemo G(t) kot
g0 ko 0 < t < t1
g0 + g ko t1 < t < t1 + δ < τ
g0 ko t1 + δ < t < t1 + ∆ > τ
g0 + g ko t1 + ∆ < t < t1 + ∆ + δ < TE
g0 ko t1 + ∆ + δ < t
, (C.1)
kjer je TE čas vrha spinskega odmeva, g(t) difuzijski gradient in g0(t) konstantni
notranji gradient magnetnega polja, δ čas trajanja difuzijskega gradienta, ∆ čas med
vklopom prvega in drugega difuzijskega gradienta in t1 čas vklopa prvega difuzij-
skega gradienta.
Rešitev integrala (3.27) za takšen gradient magnetnega polja ima poleg osnovnega
člena zaradi g(t) tudi dodatne prispevke zaradi g0(t) [29]
ln[A(TE)/A(0)] = −γ2D
{
2
3τ
3g20 + δ2
(
∆− 13δ
)
g2
−δ
[
(t21 + t22) + δ (t1 + t2) + 23δ
2 − 2τ 2
]
g · g0},
, (C.2)
kjer je t2 = 2τ − (t1 + ∆ + δ) čas med koncem drugega difuzijskega gradienta in
vrhom spinskega odmeva.
Za naš eksperiment, je čas vklopa do prvega difuzijskega gradienta t1 ≈ 0, ter
čas med vklopom drugega difuzijskega gradienta in vrhom spinskega odmeva prav
tako t2 ≈ 0
ln[A(2τ)/A(0)] = −γ2D
{
δ2
(
∆− 13δ
)
g2 + 23τ
3g20δ
2−δ
[
2
3δ
2 − 2τ 2
]
g · g0}. (C.3)
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